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En imagerie médicale, il est courant d’associer plusieurs modalités afin de tirer profit des 
renseignements complémentaires qu’elles fournissent. Par exemple, la tomographie 
d’émission par positrons (TEP) peut être combinée à l’imagerie par résonance magnétique 
(IRM) pour obtenir à la fois des renseignements sur les processus biologiques et sur 
l’anatomie du sujet. Le but de ce projet est d’explorer les synergies entre l’IRM et la TEP 
dans le cadre d’analyses pharmacocinétiques. Plus spécifiquement, d’exploiter la haute 
résolution spatiale et les renseignements sur la perfusion et la perméabilité vasculaire 
fournis par l’IRM dynamique avec agent de contraste afin de mieux évaluer ces mêmes 
paramètres pour un radiotraceur TEP injecté peu de temps après. L’évaluation précise des 
paramètres de perfusion du radiotraceur devrait permettre de mieux quantifier le 
métabolisme et de distinguer l’accumulation spécifique et non spécifique. Les travaux ont 
porté sur deux radiotraceurs de TEP (
18
F-fluorodésoxyglucose [FDG] et 
18
F-fluoroéthyle-
tyrosine [FET]) ainsi que sur un agent de contraste d’IRM (acide gadopentétique 
[Gd-DTPA]) dans un modèle de glioblastome chez le rat. Les images ont été acquises 
séquentiellement, en IRM, puis en TEP, et des prélèvements sanguins ont été effectués afin 
d’obtenir une fonction d’entrée artérielle (AIF) pour chaque molécule. Par la suite, les 
images obtenues avec chaque modalité ont été recalées et l’analyse pharmacocinétique a été 
effectuée par régions d’intérêt (ROI) et par voxel. Pour le FDG, un modèle irréversible à 
3 compartiments (2 tissus) a été utilisé conformément à la littérature. Pour la FET, il a été 
déterminé qu’un modèle irréversible à 2 tissus pouvait être appliqué au cerveau et à la 
tumeur, alors qu’un modèle réversible à 2 tissus convenait aux muscles. La possibilité 
d’effectuer une conversion d’AIF (sanguine ou dérivée de l’image) entre le Gd-DTPA et la 
FET, ou vice versa, a aussi été étudiée et s’est avérée faisable dans le cas des AIF sanguines 
obtenues à partir de l’artère caudale, comme c’est le cas pour le FDG. Finalement, l’analyse 
pharmacocinétique combinée IRM et TEP a relevé un lien entre la perfusion du Gd-DTPA 
et du FDG, ou de la FET, pour les muscles, mais elle a démontré des disparités importantes 
dans la tumeur. Ces résultats soulignent la complexité du microenvironnement tumoral (p. 
ex. coexistence de divers modes de transport pour une même molécule) et les nombreux 
défis rencontrées lors de sa caractérisation chez le petit animal. 
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In medical imaging, different modalities are frequently combined in order to obtain 
complementary information. For example, positron emission tomography (PET) can be 
associated with magnetic resonance imaging (MRI) to derive both anatomical and 
biological information. This project explores the synergies between MRI and PET for 
pharmacokinetic modeling. Specifically, it exploits the high spatial resolution of MRI as 
well as the information about perfusion and vascular permeability derived from dynamic 
contrast-enhanced studies to better assess these parameters in a PET radiotracer injected 
shortly after the MRI examination. This more precise assessment of perfusion is thought to 
improve metabolism quantification for the radiotracer and to discriminate between its 
specific and non-specific accumulation. The present work focussed on 2 PET radiotracers, 
(
18
F-fluorodeoxyglucose [FDG] and 
18
F-fluoroethyltyrosine [FET]) as well as a MRI 
contrast agent (gadopentetic acid [Gd-DTPA]) applied to a rat glioblastoma model. Images 
were acquired using a sequential MRI-PET protocol and blood was drawn to derive the 
arterial input function (AIF) for each molecule. PET and MR images were subsequently 
registered and pharmacokinetic modeling was performed on regions of interest (ROI) or 
voxel-wise. For FDG, an irreversible 3 compartments (2-tissue) model was used in 
accordance to the literature. For FET, it was determined that an irreversible 2-tissue model 
is applicable for the brain and the tumor and a reversible 2-tissue model is preferred for the 
muscles. AIF (blood or image-derived) conversion between Gd-DTPA and FET, or vice 
versa, was also considered and proved feasible for the blood AIF derived from the caudal 
artery, similar to FDG. Finally, combined kinetic modeling for MRI and PET showed a 
relationship between the perfusion of FDG, or FET, and that of Gd-DTPA in muscle. 
Important disparities were noted for the tumor. These results illustrate the complexity of the 
tumor microenvironment (e.g. presence of various transport mechanisms for the same 
molecule) and the numerous challenges encountered during its characterization in small 
animals. 
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L’imagerie médicale est une discipline polyvalente qui peut fournir des renseignements sur 
les processus normaux ou pathologiques ainsi que sur l’effet des traitements. Elle regroupe 
différentes modalités qui permettent de visualiser l’anatomie ainsi que la physiologie du 
sujet. Plusieurs de ces modalités requièrent l’administration de sondes, c’est-à-dire des 
molécules servant à produire les images ou à augmenter le contraste de certains tissus. Par 
exemple, en tomographie d’émission par positrons (TEP), il est courant d’examiner la 
consommation de glucose pour évaluer l’activité métabolique des cellules à l’aide d’une 
sonde appelée 
18
F-fluorodésoxyglucose (FDG). De même, l’imagerie par résonance 
magnétique (IRM) est fréquemment utilisée pour caractériser la perfusion des tissus à l’aide 
de sondes contenant du gadolinium, comme l’acide gadopentétique (Gd-DTPA). Une 
sonde ciblant un processus physiologique est qualifiée de spécifique, alors qu’une sonde qui 
s’accumule seulement en raison d’un transport passif (p. ex. par diffusion) est qualifiée de 
non spécifique (Chen et Chen, 2010). Cependant, dans plusieurs processus, notamment la 
croissance tumorale, l’augmentation du métabolisme et de la perméabilité vasculaire 
coexistent (Vartanian et al., 2014) (Figure 1). Est-il alors possible de départager la 
contribution de chacun de ces effets? Par exemple, si l’on veut détecter la surexpression 
d’un transporteur à la surface de cellules cancéreuses par le biais de l’imagerie TEP 
comment déterminer si l’augmentation de signal observée sur les images provient d’un 
transport accru de la sonde dans la cellule ou d’une accumulation dans le liquide interstitiel 





Les images statiques nous renseignent uniquement sur la présence ou l’absence de sonde 
dans un tissu pendant un intervalle spécifique. Elles ne fournissent aucune indication sur les 
taux d’accumulation, d’élimination ou de rétention de la sonde. Or ces renseignements 
peuvent servir à distinguer des types de tissus et à obtenir des données quantitatives comme 
l’influx dans le tissu (passage de la sonde des capillaires au tissu qui peut dépendre du flux 
sanguin, de la perméabilité vasculaire et/ou de l’expression de transporteurs). Pour obtenir 
ces renseignements, il est possible de se tourner vers l’imagerie dynamique qui consiste à 
acquérir une série d’images à différents moments afin d’extraire des courbes de 
concentration (Figure 2). Ces courbes peuvent être décrites mathématiquement à l’aide de 
modèles pharmacocinétiques dont les paramètres peuvent représenter l’influx, le 
métabolisme ou d’autres processus d’intérêt. 
 
Figure 1. Exemple d’images TEP et IRM. Concentration de glucose radioactif (FDG) 
et d’un agent de perfusion à base de gadolinium (Gd-DTPA) dans la tête d’un rat. Les 
deux sondes s’accumulent dans les mêmes régions, notamment la tumeur, et ce, même si 





Le but des travaux présentés dans ce mémoire est de déterminer s’il est possible de 
caractériser l’environnement vasculaire d’un sujet (flux/perméabilité et volume sanguin) à 
l’aide d’une sonde non spécifique afin de raffiner l’analyse pharmacocinétique de sondes 
spécifiques. Pour ce faire, les paramètres pharmacocinétiques du Gd-DTPA seront 
comparés à ceux de deux sondes TEP, soit le FDG ou la 
18
F-fluoroéthyle-tyrosine (FET), 
un acide aminé artificiel, dans un modèle de glioblastome chez le rat. Si les modèles 
pharmacocinétiques du Gd-DTPA et du FDG sont bien connus et ont été validés à plusieurs 
occasions (Phelps et al., 1979; Tofts et Kermode, 1991), aucun consensus n’existe à ce 
sujet pour la FET et très peu d’études ont utilisé un modèle quantitatif (Kratochwil et al., 
2014; Thiele et al., 2009). Une comparaison systématique des modèles pharmacocinétiques 
a donc été effectuée pour ce radiotraceur. De plus, comme l’obtention de la concentration 
sanguine de la sonde (fonction d’entrée artérielle ou AIF) est essentielle à la modélisation 
pharmacocinétique, la possibilité d’effectuer une conversion entre l’AIF du Gd-DTPA et 
celui de la FET (ou l’inverse) a été évaluée, comme cela a déjà été fait pour le Gd-DTPA et 
le FDG (Poulin et al., 2013). 
Dans un premier temps, la théorie associée à la formation des images TEP et IRM ainsi 
qu’à l’analyse pharmacocinétique sera expliquée. Ensuite, l’hypothèse de travail et les 
méthodes expérimentales seront exposées. Les résultats seront présentés dans l’ordre 
suivant : 1) sélection d’un modèle pharmacocinétique pour la FET; 2) conversion d’AIF 
entre le Gd-DTPA et la FET; 3) comparaison des paramètres pharmacocinétiques entre le 
 
Figure 2. Exemple de courbe de concentration dérivée de l’imagerie dynamique. 
Chaque cercle correspond à la concentration dans une région de l’image au temps 




Gd-DTPA et la FET, et 4) comparaison des paramètres pharmacocinétiques entre le Gd-
DTPA et le FDG. Finalement, ces résultats seront discutés en lien avec l’hypothèse de 
travail et les limites du projet seront exposées. 
Introduction à la tomographie d’émission par positrons 
La TEP s’est développée en parallèle avec d’autres modalités d’imagerie nucléaire comme 
la scintigraphie et la tomographie d’émission monophotonique (Anger, 1958; Kuhl et al., 
1976). Plusieurs groupes de recherche ont contribué à la mise au point des appareils TEP et 
des radiotraceurs utilisés. Parmi les principaux contributeurs, notons le groupe de Phelps 
qui a perfectionné l’instrumentation et le développement des images au cours des années 
1970 (Phelps et al., 1975). Le premier instrument basé sur la technologie des photodiodes à 
avalanche a été conçu à Sherbrooke par le groupe du Professeur Roger Lecomte (Lecomte 
et al., 1995). 
La TEP se base sur des principes de reconstruction tomographique pour produire des 
images tridimensionnelles représentant la position et la concentration d’une sonde 
radioactive, appelé radiotraceur, dans l’organisme. Il existe de multiples radiotraceurs qui 
ont en commun de cibler un processus biologique spécifique et de comporter un atome 
émetteur de positrons (β+) (Tableau 1). La présente étude porte sur deux radiotraceurs 






Les émetteurs de β+ servant à la TEP sont le plus souvent des atomes légers de courte 
demi-vie qui doivent être produits sur place à l’aide d’un cyclotron (Cherry et al., 2012). 
Pour ce faire, une cible est bombardée par des protons afin de créer un radio-isotope ayant 
un excès de protons par rapport au nombre de neutrons. L’instabilité du noyau causée par 
cet excès de protons entraîne soit l’émission d’un β+ accompagné d’un neutrino 
(désintégration β+), soit la capture d’un électron des couches internes (capture 
électronique). La probabilité que la désintégration mène à l’émission d’un β+ dépend du 
type de noyau. 
Les radio-isotopes sont intégrés à une molécule ciblant un processus biologique comme un 
sucre, un acide aminé, un anticorps, etc. Par exemple, dans le FDG, un groupe hydroxyle 
du carbone 2 du glucose est remplacé par un atome de fluor (Reivich et al., 1985) alors que 
la FET est obtenue par fluoroalkylation de la tyrosine (Wester et al., 1999). Dans ces deux 









C 20.4 min 99 960 keV Cyclotron 
13
N 9.96 min 100 1.19 MeV Cyclotron 
15
O 2.05 min 100 1.72 MeV Cyclotron 
18
F 110 min 97 635 keV Cyclotron 
62




Cu 12.7 h 19 580 keV Cyclotron 
68




Br 16.1 h 54 3.7 MeV Cyclotron 
82




Zr 3.3 j  23 897 keV  Cyclotron 
124
I 4.18 j 22 1.5 MeV Cyclotron 
Tableau adapté de : Cherry et al., 2012. Le 
89Zr a été ajouté, car il s’agit d’un isotope de 
longue demi-vie prometteur (Y. Zhang et al., 2011) qui fait l’objet de recherches au 
Centre d’imagerie moléculaire de Sherbrooke. Le pourcentage de β+ a un impact sur la 
dose totale de radioactivité qui devra être injectée pour produire l’image. L’énergie du 
β+ affecte la distance parcourue avant l’annihilation et donc la résolution spatiale de 
l’image (plus le β+ est énergétique, moins bonne est la résolution). L’utilisation de 
radionucléides qui n’ont que quelques minutes de demi-vie (p. ex. le 11C) nécessite 




cas, les propriétés biologiques des molécules sont altérées, ce qui n’empêche pas leur 
accumulation dans les cellules, mais prévient leur utilisation normale par l’organisme 
(Habermeier et al., 2015; Phelps et al., 1979).  
Les radiotraceurs sont ensuite purifiés et subissent une série de contrôles de qualité. Les 
doses administrées sont sub-pharmacologiques (de l’ordre de 10-9 M), ce qui permet 
d’examiner un processus sans le perturber. L’activité injectée est déterminée par le poids du 
sujet et la sensibilité de l’appareil utilisé (Boellaard et al., 2014). 
Principes de détection 
L’annihilation du β+ avec un électron produit deux rayons gamma de 511 keV chacun, soit 
l’énergie de masse des particules impliquées (𝐸 = 𝑚𝑐2). Ces rayons sont émis à environ 
180° l’un de l’autre et c’est la détection quasi-simultanée de ces deux photons par l’anneau 
de détecteurs (appelée détection en coïncidence) qui permet de reconstruire l’image. La 
détection se fait à l’aide de cristaux scintillateurs qui ont un grand pouvoir d’arrêt pour les 
photons de haute énergie (Knoll, 2010) : l’énergie des rayons gamma est déposée par 
interaction photoélectrique ou Compton, ce qui a pour effet d’exciter les molécules du 
cristal et de causer une fluorescence. Les photons de scintillation sont collectés par des 
tubes photomultiplicateurs ou des photodiodes qui convertissent le signal lumineux en 
signal électrique. Une chaîne électronique sert ensuite à traiter l’impulsion pour extraire 
l’information sur l’énergie du photon, le temps de détection et la position du détecteur. 
Cette information sert ensuite à retrouver les lignes de coïncidence qui forment une série de 
profils consignés sous forme de sinogramme (Figure 3). La résolution temporelle avec 
laquelle le temps d’arrivée de photons est enregistré ne cesse de s’améliorer. Cela permet 
d’utiliser la notion de temps de vol pour localiser le point d’annihilation sur la ligne de 
coïncidence et améliorer la sensibilité ainsi que la résolution spatiale de l’appareil (Surti, 
2015). Cependant, comme le temps de vol n’est pas encore intégré aux appareils 
précliniques utilisés pour les présents travaux, ses spécificités sur le plan de la détection et 





Les nombreuses interactions que peuvent subir les photons gamma et les photons de 
scintillation auront une répercussion sur l’image TEP, notamment sur la résolution spatiale 
et la distribution apparente de la dose. Une discussion détaillée de ces interactions et des 
corrections à appliquer peut être trouvée dans les ouvrages de Cherry et collaborateurs ainsi 
que Knoll (Cherry et al., 2012; Knoll, 2010). 
Reconstruction tomographique 
Une fois l’information acquise sur chacune des lignes de coïncidence, ces dernières sont 
traitées mathématiquement pour obtenir les images. Ce processus se nomme, 
reconstruction d’images. Il est possible d’utiliser toutes les coïncidences pour reconstruire 
 
Figure 3. Chaîne de détection en TEP. Le positron émis par le radio-isotope s’annihile 
avec un électron à une certaine distance (de l’ordre du millimètre) du lieu d’émission. 
L’annihilation produit 2 rayons gamma de 511 keV à environ 180° l’un de l’autre. Les 
rayons gamma sont arrêtés par des cristaux scintillateurs dont le signal est amplifié et 
converti en courant électrique par les photodétecteurs (photodiode ou tube 
photomultiplicateur). Le signal est de nouveau amplifié et modulé par une chaine 
électronique, puis chaque profil est rapporté dans le sinogramme. Un algorithme de 




une seule image, ou bien d’effectuer un découpage temporel afin de voir l’évolution de la 
concentration de radiotraceur dans le temps. La reconstruction peut s’effectuer en utilisant 
des outils mathématiques analytiques ou itératifs. Un exemple de chaque type de 
reconstruction est présenté ci-dessous. 
Rétroprojection filtrée 
Le théorème de projection de Radon stipule qu’il est possible de retrouver une image à 
partir d’une série de projections ayant un point d’intersection commun (Cherry et al., 
2012). Cette opération se nomme rétroprojection. La rétroprojection seule est cependant 
associée à un brouillement de l’image et à l’apparence de radioactivité en-dehors de la 
source. Ce problème est lié à la nature radiale de l’acquisition (les projections forment des 
rayons passant par le centre de l’anneau de détecteurs). En effet, l’acquisition radiale dans 
l’espace-objet se traduit par une acquisition radiale dans l’espace des fréquences, ou 
espace-k (théorème de la section centrale). Ce patron fait en sorte que les basses fréquences 
spatiales (proches du centre de l’espace-k) sont suréchantillonnées par rapport aux hautes 
fréquences (bord de l’espace-k). L’application d’un filtre approprié, de type rampe, dans 
l’espace des fréquences permet d’uniformiser l’échantillonnage. Il s’agit du principe de 
base de la rétroprojection filtrée, une des premières techniques de reconstruction d’image 
utilisée en TEP (Kinahan et Rogers, 1989).  
La rétroprojection filtrée est la source de quelques problèmes, notamment l’amplification 
du bruit et la présence d’artefacts. Le bruit observé dans les images TEP est un bruit blanc, 
une combinaison du bruit de Poisson inhérent aux processus de désintégration radioactive 
et du bruit lié à la chaîne de détection (p. ex. cristaux, tubes 
photomultiplicateurs/photodiodes, préamplificateurs, amplificateurs, convertisseurs 
analogique-numérique, analyseurs). Ce bruit affecte uniformément toutes les fréquences, 
alors que les images TEP comportent peu de hautes fréquences. Le poids accordé aux 
hautes fréquences par le filtre rampe amplifie donc surtout le bruit. Ce problème peut être 
corrigé en utilisant un filtre passe-bande qui diminue le poids accordé aux très hautes 
fréquences comme le filtre de Hann ou de Shepp-Logan. La nature finie de 
l’échantillonnage (nombre de détecteurs et de profils acquis) peut aussi être une source de 




Maximum de vraisemblance 
Pour pallier les problèmes inhérents à la rétroprojection filtrée, il est possible d’utiliser des 
méthodes de reconstruction itératives. Dans les grandes lignes, il s’agit de comparer une 
estimation de l’image aux données acquises et de raffiner cette estimation jusqu’à ce que 
les deux concordent (Figure 4). La principale méthode, basée sur le maximum de 
vraisemblance (maximum likelihood expectation maximisation ou MLEM), utilise des 
considérations statistiques pour retrouver la distribution la plus probable des sources de 
radioactivité (Shepp et Vardi, 1982). La méthode MLEM est plus robuste au bruit et 
produit moins d’artefacts que la rétroprojection filtrée, mais l’image subit quand même une 
dégradation au-delà d’un certain nombre d’itérations en présence de bruit (Selivanov et al., 
2001; Snyder et al., 1987). Lors de la reconstruction d’image avec cet algorithme, il 
importe donc de choisir le nombre d’itérations qui permet de maximiser l’intensité du 
signal dans un voxel et la qualité de l’image. Finalement, les méthodes itératives ont 
l’avantage de pouvoir intégrer des contraintes pour tenir compte notamment de la géométrie 
de l’appareil, du type de détecteur, de la diffusion des photons et de la sensibilité de chaque 
détecteur, ce qui améliore grandement la qualité des images. Les images TEP présentées 
dans ce mémoire ont été traitées à l’aide d’un algorithme MLEM 3D rapide développé à 





Calcul de distribution de dose 
La plupart des corrections (p. ex. décroissance radioactive) et calibrations sont appliquées 
au moment de la reconstruction d’image. Le résultat est une image où l’intensité représente 
le nombre d’événements détectés. Comme cette activité est corrigée pour la décroissance 
radioactive, toute diminution de signal dans le temps est attribuable à des processus 
biologiques. Par contre, seule une partie de l’activité injectée est détectée en raison de la 
sensibilité de l’appareil, du rejet de certains événements et des modes de désintégration 
autres que β+. Donc, une calibration est nécessaire pour savoir l’activité réelle qui se trouve 
dans les tissus et pour pouvoir la comparer à l’activité injectée. 
Pour les présents travaux, cette calibration est obtenue au moyen d’un fantôme : un objet de 
taille similaire au sujet qui mimique les tissus biologiques et qui contient une activité 
connue. Par exemple, un fantôme pourrait être un cylindre de plastique rempli d’eau de la 
taille d’un rat auquel on a injecté une activité similaire à celle administrée aux animaux. Le 
fantôme est imagé avant ou après le sujet et les images sont reconstruites avec le même 
algorithme. Ainsi, sachant l’activité réelle présente dans le fantôme et l’activité mesurée sur 
 
Figure 4. Schéma de l’algorithme MLEM utilisé pour la reconstruction d’images 
TEP. L’estimé ?̂?𝒏 est projeté et comparé aux projections 𝒑 acquises par le tomographe 
afin de calculer un facteur de correction qui sera appliqué aux voxels de l’image. 𝐇 est la 
matrice-système qui représente la probabilité qu’un photon émis dans le voxel 𝒋 soit 




l’image du fantôme, il est possible de trouver le facteur de calibration à appliquer aux 
images du sujet pour connaître l’activité des tissus.  
Introduction à l’imagerie par résonance magnétique 
L’IRM est basée sur les principes de résonance magnétique nucléaire découverts par Rabi 
en 1938 (Rabi et al., 1938) et appliqués aux solides et aux liquides par Bloch et Purcell en 
1946 (Bloch, 1946; Purcell et al., 1946). Les premières applications en imagerie médicale 
ont été proposées dans les années 1970 par Damadian, Lauterbur et Mansfield (Damadian, 
1971; Lauterbur, 1973; Mansfield et Maudsley, 1977). Depuis ce temps, l’IRM a connu de 
nombreuses avancées tant sur le plan des appareils que des séquences d’imagerie. Ainsi, 
l’IRM moderne permet de produire des images anatomiques de très haute résolution 
spatiale ainsi qu’une panoplie d’images fonctionnelles.  
Principes d’acquisition des images 
Une discussion détaillée des principes de résonance magnétique nucléaire et du 
fonctionnement de l’IRM peut être trouvée dans de nombreux ouvrages, notamment ceux 
de Levitt, 2001 et de Haacke et al., 1999. Seuls les éléments généraux seront énoncés ici.  
Résonance magnétique nucléaire 
L’IRM utilise une propriété quantique de la matière, le spin, pour détecter la présence de 
noyaux atomiques. En présence d’un champ magnétique externe (B0), les spins nucléaires 
se séparent en populations d’énergies distinctes (Levitt, 2001); par exemple, pour les 
protons de l’hydrogène il y a deux populations, l’une de spin +
1
2




 (spin down). Ces deux populations ne sont cependant pas égales, car davantage de spins 
préféreront un état d’énergie plus faible (spin up), c’est-à-dire parallèle au champ 
magnétique externe. De cette différence de population résulte une magnétisation globale 
qui peut être mesurée. 
Pour se faire une image mentale du processus, il est possible de représenter les spins 
comme des vecteurs pointant soit dans le sens du champ magnétique, soit dans le sens 
inverse. Ces vecteurs effectuent une précession autour d’un axe à une fréquence que l’on 
nomme fréquence de Larmor et qui dépend à la fois de l’amplitude du champ magnétique 




perturber le système en envoyant une onde électromagnétique (B1) à cette même fréquence 
(fréquence de résonance). Ainsi, les spins absorbent l’énergie de l’onde et la magnétisation 
bascule dans le plan transverse à B0 où son effet devient mesurable (Figure 5). Suite à cette 
perturbation, les spins continuent leur précession tout en cherchant à revenir à leur état 
d’origine. Cette magnétisation tournante d’intensité variable induit un courant dans une 
antenne. On appelle ce phénomène résonance magnétique nucléaire. Le déphasage des 
spins les uns par rapport aux autres et le temps qu’il faut à la magnétisation pour revenir à 
l’état initial, parallèle à B0, sont modulés par le champ magnétique local et d’autres 
propriétés physico-chimiques de la matière qui permettent de différencier les tissus. 
Finalement, comme la fréquence de Larmor change en fonction du type de noyau, cette 
technique doit cibler un élément précis. Les protons de l’eau sont la cible la plus courante 
en IRM en raison notamment de leur abondance dans les organismes vivants. 
 
Construction des images 
La résonance magnétique nucléaire est très utilisée en chimie, car elle permet de distinguer 
différentes structures moléculaires. Cependant, elle ne fournit pas d’information sur la 
distribution spatiale des molécules dans l’échantillon. Pour obtenir cette information, il faut 
moduler la fréquence de résonance des spins en fonction de leur position dans l’espace. 
 
Figure 5. Principe de base de la résonance magnétique nucléaire. A) Les spins 
s’alignent parallèlement ou antiparallèlement à la direction de B0 (z’ dans le présent 
référentiel tournant). L’excès de spins alignés parallèlement induit une magnétisation 
globale Mz. B et C) L’application d’une impulsion électromagnétique crée une 
cohérence entre les spins qui fait pivoter la magnétisation globale dans le plan x’y’. 
Selon l’impulsion utilisée, la cohérence peut être partielle (Mz non nulle) ou totale (Mz 
nulle; impulsion de 90°). Figure tirée de de Graaf 2007; avec permission de l’éditeur, 





Cela est rendu possible en superposant au champ B0 des champs magnétiques plus faibles 
variant linéairement dans l’espace que l’on appelle gradients (notés Gx, Gy et Gz). Le signal 
ainsi modulé sert à remplir un espace-k, comme celui utilisé lors de la rétroprojection filtrée 
en TEP. Une simple transformée de Fourier inverse permet ensuite d’obtenir l’image. 
Donc, dans les conditions habituelles, la reconstruction d’images de résonance magnétique 
est beaucoup plus rapide et facile que la reconstruction d’images TEP et les images peuvent 
être affichées directement sur la console après l’acquisition. Il y a cependant des exceptions 
dans des cas de schémas d’acquisition non cartésiens ou de sous-échantillonnage (Fessler et 
Noll, 2007; van Vaals et al., 1993). Finalement, il est possible d’acquérir les images de 
résonance magnétique en 3D ou en 2D. Dans ce dernier cas, le gradient de sélection de 
tranche est combiné avec une impulsion d’excitation à une bande de fréquences bien 
définies afin d’exciter seulement les spins contenus dans une tranche.  
Le signal détecté par l’IRM est très faible, car une infime partie des spins contribuent à la 
magnétisation globale (une dizaine de parties par milliard pour les protons d’hydrogène à 
3 T). Il est donc important de minimiser les principales sources de bruit que sont les bruits 
électronique (p. ex. préamplificateur, câblage) et thermique (mouvement naturel des 
électrons dans l’antenne) (McRobbie et al., 2006). Malgré cela, l’obtention d’images de 
haute résolution requiert de moyenner les résultats de plusieurs acquisitions, ce qui 
augmente le temps d’examen. Cela peut être un obstacle à l’acquisition de séquences 
dynamiques qui combineraient à la fois une haute résolution spatiale et une haute résolution 
temporelle. Pour pallier ce problème, des modes d’acquisition très rapides, comme 
l’imagerie écho planaire (aussi appelée EPI) (Mansfield, 1977) et des méthodes de 
reconstruction d’images sous-échantillonnées sont disponibles (Lustig et al., 2007).  
Tout comme les images TEP, les images de résonance magnétique sont sujettes à différents 
artefacts qui peuvent nuire à leur analyse. Parmi les plus courants, on retrouve le 
repliement, les artefacts de mouvement et les anneaux de Gibbs (Figure 6). Le repliement 
est une conséquence directe de l’échantillonnage fini des fréquences. Cet artéfact donne 
l’impression que des objets hors du champ de vue sont reportés du côté opposé de l’image. 
Il peut être évité en choisissant un champ de vue qui englobe tout le sujet. Les artefacts de 
mouvement sont dus au déplacement du sujet pendant la prise d’une mesure. Ils peuvent 




synchronisation cardiaque ou respiratoire. Finalement, les anneaux de Gibbs sont un 
phénomène oscillatoire qui origine des transitions abruptes entre deux matériaux de 
propriétés différentes (p. ex., air-tissu). Cet effet peut être minimisé en augmentant 
l’échantillonnage des hautes fréquences ou par l’utilisation d’un filtre d’apodisation. 
 
Séquences d’intérêt 
En modulant le jeu des impulsions d’excitation et des gradients, il est possible de produire 
un nombre quasi-infini de séquences d’IRM qui permettent de visualiser des phénomènes 
aussi différents que l’activation des neurones et le fonctionnement du cœur. Deux 
séquences fondamentales, soit l’écho de gradient et l’écho de spin, sont détaillées ici.  
Écho de gradient vs écho de spin 
L’écho de gradient utilise une seule impulsion d’excitation pour produire le signal d’IRM 
(Figure 7-A). L’impulsion d’excitation peut être modulée pour basculer la magnétisation 
selon un angle variable. De plus, comme une seule impulsion est requise, le signal est 
généré dans un court laps de temps. Les échos de gradient peuvent donc servir dans le cadre 
de séquences d’imagerie très rapides. 
 
Figure 6. Artefacts rencontrés lors des expériences d’IRM. 1. Repliement : sur cette 
image de cerveau de rat, une partie de la tête se trouve hors champ. 2. Mouvement : sur 
cette image de corps de souris (la tête pointe vers le haut de l’image), les organes situés à 
la hauteur des poumons sont flous et des stries sont présentes en raison de la respiration. 
3. Anneaux de Gibbs : sur cette image de fantôme, un phénomène oscillatoire est observé 
en raison des transitions abruptes entre l’eau (partie claire) et le plastique (cercles foncés). 
De tels phénomènes existent aussi aux interfaces air-tissu ou os-tissu chez les êtres 




L’écho de spin utilise deux impulsions qui ont pour but de basculer la magnétisation à 
angles fixes de 90°, puis 180° (Figure 7-B). L’inversion de 180° vise à corriger le 
déphasage des spins induit par les variations locales de champ magnétique. Le signal 
résultant est donc plus fort, mais la durée totale de la séquence est plus longue.  
Pondérations et contraste 
Deux temps caractéristiques sont nécessaires pour décrire le comportement du signal en 
IRM (Figure 7-C). Le temps T1 est associé au retour progressif de la magnétisation dans la 
direction parallèle à B0, un phénomène appelé relaxation spin-réseau. Le temps T2 est, 
quant à lui, associé au déphasage des spins les uns par rapport aux autres dans le plan 
transverse. Il s’agit de la relaxation spin-spin. Ces temps dépendent des caractéristiques 
physico-chimiques des tissus; de plus, T1 augmente en fonction du champ magnétique 
(McRobbie et al., 2006). Finalement, le temps T2
*
 inclut les effets d’inhomogénéité du 
champ magnétique local causés, par exemple, par la présence d’atomes paramagnétiques, 
en plus des effets de relaxation spin-spin.  
En variant le temps entre l’impulsion initiale et la lecture du signal (temps d’écho ou TE) 
ainsi que le temps entre deux séries impulsion-lecture (temps de répétition ou TR), il est 
possible de pondérer l’image en fonction des valeurs de T1, de T2, de T2* ou simplement de 
la densité de protons des différents tissus. Par exemple, la pondération T1 utilise des valeurs 
de TR et TE courtes, ainsi les tissus avec un T1 court (p. ex. la matière blanche), dont la 
magnétisation a le temps de récupérer entre les séries, produiront un signal intense. Au 
contraire, la pondération T2 s’obtient en utilisant des valeurs de TR et TE longues, ainsi les 
tissus ayant un T2 long (p.ex. le liquide céphalorachidien) apparaîtront plus intenses. La 
même chose est vraie pour la pondération T2
*
 à la différence qu’aucun rephasage des spins 
n’est appliqué, ce qui entraîne une décroissance plus rapide du signal qui doit être prise en 
compte dans le choix de TE. Finalement, la pondération en densité de protons s’obtient 
avec un TE court et un TR long, ainsi les effets de T1 et T2 sont minimisés et l’intensité du 






Figure 7. Diagrammes d’impulsions de deux séquences fondamentales. Les exemples 
sont donnés pour une acquisition 2D, d’où l’utilisation d’un gradient de sélection de 
tranche. A) Écho de gradient : Une impulsion d’excitation unique bascule la magnétisation 
dans le plan transverse selon un angle qui peut varier entre 0 et 90°. Le gradient de codage 
de phase sélectionne la ligne de l’espace-k à acquérir. Une inversion du gradient de 
codage de fréquence génère l’écho de gradient et permet de lire la ligne choisie. B) Écho 
de spin : Deux impulsions de valeurs fixes sont envoyées à intervalles de TE/2. La 
première impulsion bascule la magnétisation de 90° et la seconde rephase les spins pour 
générer l’écho. Le codage de phase s’effectue comme pour l’écho de gradient. Il n’y a pas 
d’inversion du gradient de codage de fréquence; son utilité est de lire une ligne de 
l’espace-k. C) Comportement de la magnétisation après une impulsion de 90°. Mxy est la 
composante mesurée. Elle prend la forme d’une exponentielle décroissante de temps 
caractéristique T2* pour l’écho de gradient et T2 pour l’écho de spin. Mz représente la 
récupération de la magnétisation parallèle au champ principal de l’IRM (B0) entre les 
impulsions. Si les impulsions sont très rapprochées, Mz, aura peu de temps pour récupérer 





Imagerie dynamique avec agent de contraste  
L’imagerie dynamique en IRM consiste à suivre la distribution de l’agent de contraste dans 
les tissus à l’aide de séquences rapides. L’IRM dynamique permet de visualiser les tissus 
même en l’absence d’agent de contraste. Par contre, l’IRM ne mesure pas directement la 
présence de l’agent de contraste, mais plutôt ses effets sur les temps de relaxation. 
L’obtention des données de concentration est donc plus complexe. 
Comme il faut acquérir beaucoup d’images en peu de temps, il est courant d’utiliser une 
séquence d’écho de gradient avec une forte pondération T1 doublée parfois de méthodes de 
sous-échantillonnage comme le keyhole (van Vaals et al., 1993). Les agents de contraste 
pour ce type d’imagerie doivent donc avoir un effet sur le temps de relaxation T1. Un des 
agents les plus utilisés est le Gd-DTPA commercialisé sous le nom de Magnevist
®
 (Bayer), 
une petite molécule qui sert à évaluer la perméabilité vasculaire. Cet agent n’a aucune 
fonction biologique et ne traverse pas la barrière hémato-encéphalique saine (Bayer, 2014). 
Pour calculer la concentration de Gd-DTPA dans les tissus, il faut mesurer son effet sur T1. 
Dans les régions où l’eau diffuse librement, la formule suivante peut être utilisée (Donahue 






= 𝑟1𝐶(𝑡),     (1) 
où 𝑇1,0 est le temps de relaxation avant l’injection de l’agent de contraste et 𝑇1(𝑡) est la 





] dans le sang à 7 T (Kalavagunta et Metzger, 2010)) et 𝐶(𝑡)  est la 
concentration d’agent de contraste en mM. La valeur de 𝑇1,0  peut être calculée de 
différentes façons, l’une des plus simples étant de prendre une série d’images pondérées T1 
avec une séquence d’écho de gradient en faisant varier les angles de basculement, α, de la 
magnétisation. Le 𝑇1,0  de chaque voxel peut ensuite être trouvé en ajustant l’équation 














où  𝑀xy  est la magnétisation transverse, 𝑀0  est la magnétisation longitudinale et α est 
l’angle de la magnétisation. 
L’équation 2 peut aussi servir à estimer 1 𝑇1
⁄  pour trouver la valeur de T1 post-injection : 
𝑀𝑥𝑦 (1 − cos α ∗ 𝑒
−TR
𝑇1
⁄ ) = 𝑀0 (1 − 𝑒
−TR
𝑇1
⁄ ) sin α,  (3) 
𝑀𝑥𝑦 − 𝑀0 sin α = (𝑀𝑥𝑦 cos α − 𝑀0 sin α) 𝑒
−TR
𝑇1






ln ((𝑀𝑥𝑦cos α − 𝑀0 sin α)/(𝑀𝑥𝑦 − 𝑀0 sin α)),   (5) 
𝑀xy est le signal d’IRM et 𝑀0 est estimé à partir des images prises avant l’injection. Les 
valeurs de concentration sont obtenues pour chaque voxel de chaque image de la série 
dynamique. 
Images anatomiques 
En raison du court temps d’acquisition, les images de la dynamique n’ont généralement pas 
une aussi bonne résolution et un aussi bon rapport signal sur bruit qu’une image statique. 
Pour identifier des structures anatomiques particulières ou pour guider certains algorithmes 
de débruitage, il est utile de prendre aussi des images anatomiques de haute résolution qui 
pourront être recalées avec les images dynamiques. À cette fin, les séquences de type écho 
de spin sont souvent privilégiées en raison de la plus grande intensité du signal mesuré. Les 
séquences d’écho de spin sont aussi plus robustes aux variations de susceptibilité 
magnétique qui peuvent dégrader l’image. 
Modélisation pharmacocinétique 
Les applications cliniques de TEP font un grand usage de données semi-quantitatives 
dérivées d’images statiques comme la valeur de fixation normalisée (standardized uptake 




      (6) 
où  𝐶t  est la concentration dérivée d’une région d’intérêt (ROI) dans l’image (Bq/ml), 
𝐷injectée est l’activité injectée (Bq) et 𝑃 est le poids (g). Comme la SUV ne requiert qu’une 




Cependant, cette métrique fournit peu d’information sur la biologie sous-jacente. Il est 
possible de calculer plusieurs SUV à des temps différents pour obtenir davantage 
d’information (Thiele et al., 2009), mais cette information demeure semi-quantitative. Pour 
mieux découpler l’accumulation spécifique et non spécifique d’une sonde, il faut disposer 
des courbes de concentration (Figure 2) et d’un modèle pharmacocinétique approprié. Deux 
grands types de modèles pharmacocinétiques quantitatifs permettent d’approfondir les 
analyses : les modèles à compartiments et les modèles graphiques. 
Modèles à compartiments 
Comme leur nom l’indique, les modèles à compartiments décrivent les différentes étapes du 
métabolisme et de la distribution d’une sonde dans l’organisme sous forme de 
compartiments distincts (Watabe et al., 2006). Par exemple, il peut y avoir un 
compartiment sanguin, un compartiment tissulaire où la sonde n’est pas métabolisée et un 
autre où elle est métabolisée. Chaque compartiment est supposé contenir une distribution 
uniforme de la sonde et le taux de transfert entre les compartiments est supposé constant 
dans le temps. Ces hypothèses sont acceptables en l’absence d’effets de seuil ou de 
saturation si l’on considère de petites ROI où la sonde est rapidement distribuée. Les 
modèles les plus courants sont le modèle à 1 tissu (2 compartiments) et à 2 tissus 
(3 compartiments). 
Dans le modèle à 1 tissu, la sonde transite directement du sang à l’espace extracellulaire ou 
cellulaire (Figure 8; panneau du haut). Le modèle de Tofts (Tofts, 1997) pour le Gd-DTPA 
est un exemple de modèle à 1 tissu où le composé transite du sang à l’espace 
extracellulaire, alors que le modèle pour le traceur TEP 
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O-H2O est un modèle où 
l’échange s’effectue directement entre le sang et les cellules (Gambhir et al., 1987).  
Dans le modèle à 1 tissu, l’équation différentielle qui décrit les échanges entre les 
compartiments est : 
𝑑𝐶1
𝑑𝑡
= 𝐾1𝐶𝑝 − 𝑘2𝐶1,     (7) 
où 𝐶1 (dose ou activité par gramme) est la concentration dans le compartiment tissulaire et 




constantes sont 𝐾1 (ml/g/min) qui est une constante de flux et 𝑘2 (min
-1
) qui est une 
constante de transfert.  
Dans le modèle à 2 tissus (Figure 8; panneau du bas), la sonde passe par un état 
intermédiaire. Par exemple, elle peut transiter par l’espace extracellulaire avant d’entrer 
dans les cellules, comme c’est le cas pour plusieurs acides aminés (Wardak et al., 2011) ou 
elle peut passer d’un état non métabolisé à métabolisé, comme c’est le cas pour le FDG 




= 𝐾1𝐶𝑝 − (𝑘2 + 𝑘3)𝐶1 + 𝑘4𝐶2,    (8) 
𝑑𝐶2
𝑑𝑡
= 𝑘3𝐶1 − 𝑘4𝐶2.     (9) 
Dans ce cas, deux constantes de flux 𝑘3  et 𝑘4 (min
-1
) se rajoutent. Il n’est pas rare 
cependant que 𝑘4  soit considéré nul si la sonde est emprisonnée dans le dernier 





Dans les modèles décrits ci-dessus, les concentrations mesurées en TEP ou en IRM 
correspondent à l’ensemble des compartiments 𝐶1et 𝐶2, la contribution de 𝐶p au signal étant 
considérée négligeable. Cependant, si le signal provenant du sang n’est pas négligeable, il 
est possible d’ajouter un terme de la forme 𝑣p𝐶p où 𝑣p est la fraction de l’espace occupée 
par le volume sanguin. Les constantes 𝐾1 , 𝑘2 , 𝑣p, etc., seront appelées globalement 
paramètres pharmacocinétiques pour la suite de la discussion. 
Des modèles plus complexes existent si la sonde subit d’autres transformations. De plus, la 
façon dont les compartiments sont connectés peut varier pour mieux décrire la biologie. 
 
Figure 8. Exemples de modèles pharmacocinétiques à 1 et 2 tissus. Pour simplifier 
les choses, les compartiments sont représentés comme des entités physiques (p. ex. 
cellules et espace extracellulaire), mais ce n’est pas le cas pour toutes les sondes. Dans le 
cas du FDG, notamment, les compartiments sont des entités biochimiques (phosphorylé 
vs non phosphorylé). Dans les exemples de modèles à 1 tissu, la sonde spécifique est 
internalisée par les cellules (K1) après avoir transité par les capillaires, alors que la sonde 
non spécifique demeure libre dans l’espace extracellulaire. Dans l’exemple de modèle à 
2 tissus, la sonde transite par l’espace extracellulaire (K1) avant d’être métabolisée (k3). 
La sonde non métabolisée peut retourner dans la circulation sanguine (k2). Un modèle 
réversible tient compte que la sonde peut ressortir des cellules (k4). Cp : concentration 
plasmatique; C1 : concentration dans le premier compartiment; C2 : concentration dans le 





Cependant, les modèles exposés précédemment sont suffisants aux fins de la 
compréhension du présent mémoire. 
L’application de modèles à compartiments suppose une connaissance préalable des 
phénomènes biologiques sous-jacents. De plus, elle nécessite l’utilisation de méthodes 
numériques (« algorithme ») pour ajuster le modèle aux données expérimentales. Ces 
méthodes peuvent poser problème si les estimations des paramètres pharmacocinétiques 
fournies à l’algorithme s’éloignent des valeurs réelles. Finalement, le temps de calcul peut 
être long si le modèle est appliqué à répétition, par exemple pour obtenir des valeurs pour 
chaque voxel de l’image. C’est pourquoi, les modèles graphiques, plus simples, sont 
fréquemment utilisés afin de dériver des données quantitatives. 
Modèles graphiques 
Ces modèles n’imposent pas de contraintes sur le nombre de compartiments ou la façon 
dont ils sont connectés. Il importe seulement de savoir si la sonde subit une transformation 
irréversible ou non. 









+ 𝑉,     (10) 
où 𝐶t est la concentration dans les tissus et 𝐶p est l’AIF. 𝐾i (ml/g/min) est une constante 
d’influx et 𝑉 représente la fraction du volume occupée par le sang et les compartiments 
réversibles. Pour obtenir les valeurs de 𝐾i et 𝑉, il suffit de tracer 
𝐶t
𝐶p






Si la cinétique de la sonde est vraiment irréversible, un état d’équilibre devrait 
éventuellement être atteint et la courbe devrait avoir une portion linéaire de pente 𝐾𝑖 dont le 
prolongement à 𝑥 = 0 vaut 𝑦 = 𝑉 (Figure 9; panneau de gauche). 














Dans ce cas, DV représente la fraction de l’espace sanguin et tissulaire occupé par la sonde 
et int, le point d’interception à 𝑥 = 0 (Figure 9; panneau de droite).  
Des équivalences peuvent être établies entre les paramètres pharmacocinétiques des 
modèles à compartiments et graphiques. Des renseignements supplémentaires à ce sujet 
sont fournis dans l’article de Logan (Logan, 2000). 
 
Fonction d’entrée artérielle 
Tous les modèles présentés nécessitent de connaître l’AIF (𝐶p) de la sonde au cours de 
l’examen d’imagerie. Ces données peuvent être obtenues par des prises de sang répétées, 
par l’utilisation d’un compteur sanguin (Croteau et al., 2014) ou être directement tirées de 
l’image (Croteau et al., 2010; Yankeelov et al., 2005). Il est aussi possible d’utiliser une 
AIF moyenne tirée de la littérature qui sera ajustée au sujet en fonction de quelques prises 
de sang (P Zanotti-Fregonara et al., 2013). 
Finalement, afin d’effectuer des calculs numériques ou d’interpoler des données, il est 
courant d’ajuster un modèle mathématique aux données expérimentales d’AIF. Plusieurs 
modèles existent et le choix d’un modèle approprié dépend notamment du type de sujet 
(p. ex. petit animal vs humain) et de la façon dont la sonde est administrée (p. ex. injection 
en bolus vs perfusion). Pour le petit animal, avec une injection en bolus, un modèle à 
 
Figure 9. Exemples d’analyses graphiques. Dans l’analyse de Patlak, la pente de la 
portion linéaire de la courbe correspond à Ki qui décrit l’influx de la sonde dans les tissus. 
Dans l’analyse de Logan, cette pente correspond au volume de distribution (DV), soit la 
fraction de l’espace occupée par la sonde dans le sang et les tissus. Cp : concentration dans 




double décroissance exponentielle s’est montré appropriée (Pellerin et al., 2007; Weinmann 
et al., 1984) : 









𝑡e),   (12) 
où 𝐴 (dose/min) est le taux d’injection; ∏ (𝑡)
𝑡i
𝑡f
 est une fonction porte d’amplitude 1 entre le 
temps initial d’injection, 𝑡𝑖, et le temps final, 𝑡𝑓 ;  est l’opérateur de convolution; 𝑤d et 
𝑤e (ml
-1) sont des pondérations, respectivement pour la distribution et l’élimination et 𝑡d et 
𝑡e (min) sont des temps caractéristiques. 
Hypothèse 
L’hypothèse de travail est la suivante : Il est possible de caractériser la perfusion de la 
FET ou du FDG en se basant sur les paramètres pharmacocinétiques du Gd-DTPA 
mesurés durant la même séance d’imagerie. 
La perfusion sera définie ici comme une combinaison du flux sanguin et de la perméabilité 
vasculaire (et/ou présence de transporteurs sur la paroi endothéliale) qui permet 
d’acheminer la sonde aux tissus (Luypaert et al., 2011). La présente hypothèse est basée sur 
la répartition similaire des sondes dans les tissus observée sur les images (p. ex. Figure 1) et 
sur la littérature relative à d’autres types de tumeurs ou à d’autres paramètres vasculaires 
dans le gliome. Par exemple, dans le cas de la FET, des recherches sur le gliome humain 
ont trouvé une corrélation entre le flux sanguin cérébral local et la pente initiale de la 
courbe de concentration (K. Zhang et al., 2014). Dans le cas du FDG, Semple et ses 
collaborateurs ont montré des corrélations entre les caractéristiques vasculaires (perfusion 
d’un agent de contraste en IRM) et métaboliques (consommation de FDG en TEP) de 
tumeurs mammaires primaires chez l’humain (Semple et al., 2004). Des travaux similaires 
ont été entrepris notamment par Partridge et ses collaborateurs (Partridge et al., 2011) pour 
le cancer du sein et Zhang et ses collaborateurs pour le cancer du poumon (J. Zhang et al., 
2014). Dans tous les cas, il s’agissait de comparaisons entre des paramètres quantitatifs 




Il est donc attendu que les paramètres pharmacocinétiques quantitatifs représentant la 
perfusion (c.-à-d. K1 et k2) du FDG, ou de la FET, soient corrélés avec ceux du Gd-DTPA 
chez un même individu et entre les individus. 
MATÉRIEL ET MÉTHODES 
Toutes les données présentées dans ce document découlent du même protocole 
expérimental et du même schéma de traitement d’images. Il est donc opportun de débuter 
l’exposé des résultats, publiés ou non, par un survol de la méthodologie, et ce, même si elle 
est en partie décrite dans l’article. 
Le fonctionnement des appareils d’imagerie ainsi que les modèles pharmacocinétiques ont 
été expliqués dans l’introduction. Il s’agira donc de décrire ici l’agencement de ces 
méthodes et les détails de l’expérience allant du choix du type de sujet jusqu’au traitement 
des images. 
Remarque sur le choix du modèle animal 
L’IRM dynamique avec agent de contraste est utilisée par de nombreux centres dans le 
monde pour le diagnostic de tumeurs cérébrales (Heye et al., 2014). Au Centre hospitalier 
universitaire de Sherbrooke, les cliniciens lui préfèrent d’autres types d’imagerie comme la 
mesure du flux sanguin par contraste de susceptibilité. Il n’est donc pas possible à ce jour 
d’obtenir des données cliniques permettant la modélisation pharmacocinétique du 
Gd-DTPA. De plus, les prélèvements sanguins artériels nécessaires pour valider nos 
méthodes de conversion d’AIF limiteraient le recrutement de sujets humains en raison de la 
nature invasive de la procédure.  
Nous avons donc jugé préférable de valider ces méthodes chez le petit animal en dépit des 
difficultés liées à l’anesthésie et à la petite taille des sujets. Le rat Fischer a été choisi en 
raison de l’existence du modèle de glioblastome syngénique F98 bien caractérisé (Mathieu 
et al., 2007). 
Préparation des animaux 
Toutes les procédures effectuées sur des animaux ont été préalablement approuvées par le 
comité d’éthique animale de l’établissement et sont conformes aux normes canadiennes. 




l’isoflurane, alors que l’implantation des tumeurs s’effectue sous kétamine/xylazine. Les 
animaux sont euthanasiés par inhalation de CO2 sous anesthésie profonde à l’isoflurane. 
Des cellules de glioblastome de la lignée F98 spécifique au rat Fischer ont été implantées 
dans l’hémisphère droit de 31 rats Fischer mâles d’environ 250 g (N = 13 pour 
FDG+Gd-DTPA et N = 18 pour FET+Gd-DTPA) selon un protocole publié (Mathieu et al., 
2007). Le délai entre l’implantation et l’imagerie IRM-TEP était de 9 à 15 jours; la 
variation s’expliquant par la disponibilité de l’appareil et du personnel. L’IRM a été 
réalisée pour seulement 13 rats du groupe FDG+Gd-DTPA, mais les prélèvements sanguins 
ont été faits pour tous les sujets.  
Avant la procédure d’IRM-TEP, deux canules veineuses et une canule artérielle sont mises 
en place. Les canules sont fabriquées à la main à l’aide de tubes de polyéthylène (Becton 
Dickinson), d’aiguilles (Becton Dickinson) et de cathéter de sécurité à usage humain 
(Braun). Pour les canules veineuses, un tube de PE-10 est joint à une aiguille G30 dénudée 
fixée par du ruban adhésif et, à l’autre extrémité, à un embout de cathéter fixé avec de la 
colle et du ruban adhésif. L’embout de cathéter réduit le risque de formation de bulles lors 
de l’injection des sondes. Pour la canule artérielle qui sert au prélèvement de sang, un tube 
de PE-50 est joint à une aiguille G23 dénudée. Une autre aiguille (dont la pointe est 
émoussée) sert à boucher temporairement la canule pour éviter que le sang ne s’écoule. Les 
canules veineuses sont disposées dans les veines caudales latérales. Les canules artérielles 
sont disposées soit dans l’artère fémorale (n = 7 dans le groupe FET; n = 0 dans le groupe 
FDG) ou dans l’artère caudale (n = 11 dans le groupe FET; n = 13 dans le groupe FDG).  
Procédures d’imagerie 
L’IRM et la TEP ont été effectuées de manière séquentielle, car nous ne disposons pas d’un 
appareil combiné IRM-TEP. Toutes les précautions ont donc été prises pour minimiser le 
temps entre les examens d’imagerie et pour maintenir les animaux dans un état stable 
(p. ex. profondeur de l’anesthésie et température ambiante). Les limites du protocole 
séquentiel seront traitées dans la discussion. 
Procédure d’IRM 
Un appareil dédié à l’imagerie du petit animal avec un champ magnétique de 7 T (Varian) a 




réception du signal. La température des rongeurs sous anesthésie est maintenue à l’aide 
d’air chaud et mesurée par un termocouple placé sous l’animal. La respiration est mesurée 
en continu à l’aide d’un capteur disposé sous la poitrine du rat. Cette métrique sert à ajuster 
la dose de gaz anesthésiant (entre 1 et 2 % d’isoflurane) afin de maintenir une fréquence 
d’environ 60 respirations/minute pour une anesthésie légère et constante. 
 
La Figure 10 énumère les séquences d’imagerie effectuées. Les paramètres de chaque 
séquence d’IRM sont les suivants : 
1. Image anatomique : Écho de spin accéléré multi-tranches. TR : 2000 ms, TE : 
12 ms, nombre d’échos : 8, nombre d’acquisitions : 4, champ de vue 3232 mm, 
résolution : 256256 voxels, 10 tranches de 1 mm. 
2. Carte de T1 (5 images distinctes) : Écho de gradient multi-tranches. TR : 100 ms, 
TE : 2,75 ms, α : {50°, 35°, 25°, 20°, 10°}, nombre d’acquisitions : 4, champ de vue 
3232 mm, résolution : 128128 voxels, 10 tranches de 1 mm. 
3. Séquence dynamique : Écho de gradient multi-tranches avec sous-échantillonnage 
de l’image keyhole (Poulin et al., 2015). TR : 100 ms, TE : 2,75 ms, α : 30°, nombre 
d’acquisitions : 1, champ de vue 3232 mm, résolution : 128128 voxels, 
10 tranches de 1 mm. La résolution temporelle est de 4 s. La séquence 
sous-échantillonnées est précédée et suivie de séquences pleinement échantillonnées 
(nombre d’acquisitions = 4). L’injection de Gd-DTPA (142.9 mM) est administrée 
en bolus de 400 µl sur une durée de 1 minute débutant à la deuxième minute de la 
dynamique. Le bolus est précédé de l’injection d’environ 100 µl de saline, soit le 
volume mort de la canule. La séquence totale dure 48 min. 
 
Figure 10. Protocole d’acquisition des images IRM et TEP. L’animal est transféré d’un 




En tout, la procédure d’IRM prend environ 1h. Après le scan, l’animal est transporté vers la 
caméra TEP sur le même lit, sans être réveillé (l’apport d’isoflurane est interrompue 
pendant de 1 à 5 min lors du transfert). 
Procédure de TEP 
La température de l’animal est maintenue et la respiration surveillée par les mêmes 
méthodes qu’en IRM. Le scan est acquis sur un appareil dédié à l’imagerie du petit animal 
(LabPET4) en mode liste pendant 50 minutes, précédées de 30 secondes d’acquisition du 
bruit de fond. Un mélange de FDG, ou FET, (26 ± 6 MBq/41 ± 8 MBq) et de Gd-DTPA 
(142.9 mM) dans un volume de 400 µl est injecté sur une période de 1 minute, suivant la 
mesure du bruit de fond. Le bolus est précédé de l’injection d’environ 100 µl de saline, soit 
le volume mort de la canule. 
Pendant la TEP, des prélèvements sanguins sont effectués aux temps suivants : {0.0, 15.0, 
25.0, 35.0, 45.0, 52.5, 57.5, 62.5, 67.5, 72.5, 90.0, 150.0, 210.0 s, et 5, 10, 20, 30 min} à 
l’aide de la canule artérielle. Pour ce faire, la canule est coupée le plus court possible et une 
pince empêche le sang de s’écouler en continu. Un peu avant chaque prélèvement, la pince 
est retirée et le sang peut s’écouler dans un tube « poubelle » afin d’éliminer le sang qui 
stagne dans la tubulure. Ensuite, le sang artériel frais est collecté dans un tube bien identifié 
contenant 5 µl d’héparine, puis la pince est remise en place. La procédure de prélèvement 
ne dure que quelques secondes (~5 s). De la saline contenant un peu d’héparine peut être 
injectée entre les prélèvements pour empêcher que la canule ne se bouche. Les animaux 
sont euthanasiés immédiatement après la TEP. 
Analyse des échantillons sanguins 
Le poids des tubes est mesuré avant et après les prélèvements afin de connaître le volume 
de chaque échantillon ainsi que le volume total de sang prélevé (incluant la « poubelle »). 
Après quoi, l’activité dans le sang entier est mesurée dans le calibrateur de dose (Capintec) 
et dans un compteur gamma (Packard, Cobra II). Les mesures dans le calibrateur de dose 
servent à trouver le facteur de conversion entre la dose injectée (mesurée uniquement dans 
le calibrateur de dose) et l’AIF (mesurée dans le compteur gamma, qui est plus sensible). 
Après ces mesures, les échantillons sont centrifugés (1500 * g, 10 min) et un volume connu 




l’AIF plasmatique qui est utilisée pour la modélisation pharmacocinétique, car la sonde liée 
aux cellules sanguines ne peut pas accéder aux tissus. 
Les échantillons de plasma sont entreposés à 5 ºC pendant une journée pour permettre à 
l’activité de décroître en-dessous d’un seuil détectable. Ensuite, une digestion à l’acide 
permet de dissocier le gadolinium de son chélateur afin de mesurer sa concentration 
plasmatique en spectrométrie de masse ICP-MS. Un volume de 500 µl d’acide nitrique à 
70 % est ajouté à 20 µl de plasma et laissé 24 h à température ambiante. Après quoi, 10 ml 
d’eau sont ajoutés pour diluer le tout afin d’atteindre des concentrations entre 0.1 et 
100 parties par milliard de gadolinium qui correspond à la plage de détection optimale de 
l’ICP-MS. Les échantillons sont envoyés à un service spécialisé en dosage par ICP-MS 
(Chimie de l’environnement; Université de Sherbrooke). 
Obtention de l’AIF 
L’AIF dérivée d’échantillons sanguins (AIFs) est considérée comme l’AIF de référence 
pour les présents travaux. Elle est obtenue en ajustant l’équation 12 aux données obtenues 
par les méthodes décrites ci-dessus.  
L’AIF de région de référence (AIFRR) est obtenue en ajustant le modèle approprié (1 ou 
2 tissus) à la courbe de concentration d’un tissu dont les paramètres pharmacocinétiques 
sont supposés connus et constants entre les sujets (Yankeelov et al., 2005). Pour les 
présents travaux, il s’agit du muscle temporal droit (100 voxels). Les paramètres 
pharmacocinétiques moyens obtenus à l’aide de l’AIFs pour la cohorte de sujets ont été 
utilisés comme paramètres de référence pour dériver l’AIFRR.  
L’AIF de population (AIFp) est obtenue en prenant la moyenne des paramètres d’AIFs 
dérivés de l’équation 12 pour la cohorte de sujets. Afin d’ajuster l’AIFp à la biologie de 
chaque animal, un facteur d’échelle est appliqué en se basant sur la concentration du 
dernier prélèvement sanguin (concentration d’équilibre). 
L’AIF convertie (AIFc) est obtenue en convertissant chacun des paramètres physiologiques 
de l’AIF (wd, we, td, te) à l’aide d’une fonction affine : 




où λ𝑐représente le paramètre converti (p. ex. wd du Gd-DTPA), λ le paramètre d’origine 
(p. ex. wd de la FET) et F et G sont des constantes. 
La conversion d’AIF a déjà été validée pour le FDG (Poulin et al., 2013, 2015) et ne sera 
pas considérée ici. Cependant, la conversion d’AIF entre le Gd-DTPA et la FET, et vice 
versa, sera étudiée. Pour ce faire, le coefficient de corrélation de Pearson, r, est calculé pour 
chacun des paramètres physiologiques de l’AIF. S’il y a une corrélation significative 
(p < 0,05) et forte (r > 0,8) entre les paramètres, une régression linéaire est effectuée pour 
trouver les valeurs de F et G. Les paramètres sont ensuite convertis à l’aide de 
l’équation 13 pour chaque animal. En l’absence de corrélation, la valeur moyenne du 
paramètre pour la population est utilisée. Une fois chacun des paramètres convertis, l’AIF 
est mise à l’échelle à l’aide du dernier prélèvement sanguin. 
Finalement, chacune des AIF est utilisée pour faire la modélisation pharmacocinétique. Les 
paramètres pharmacocinétiques obtenus à l’aide des AIF de substitution (AIFp et AIFc) sont 









𝑖=1      (14) 
où la somme s’effectue sur les N sujets et l’indice s représente l’AIF de substitution; φi et 
φs
i  sont les paramètres obtenus pour le i
e
 sujet, respectivement avec l’AIFs et l’AIF de 
substitution. 
Traitement des images 
La dynamique en IRM est obtenue avec une séquence de keyhole. Une interpolation des 
lignes de l’espace-k manquantes doit donc être faite avant la reconstruction. Ce traitement 
s’effectue dans MATLAB (MathWorks). L’interpolation linéaire se fait pour chaque 
tranche et pour chaque temps en se basant sur les valeurs correspondantes obtenues au 
temps précédent et au temps suivant. Le keyhole est précédé et suivi d’images pleinement 
échantillonnées qui permettent de commencer et de terminer l’interpolation. Une fois 
l’espace-k reconstruit, les images sont retrouvées en appliquant la transformée de Fourier. 
Les images TEP sont reconstruites par un algorithme MLEM 3D avec 15 itérations. Ce 
nombre d’itérations est connu pour permettre de retrouver un maximum de signal 




Pour effectuer le traitement des images, nous avons utilisé un outil MATLAB conçu dans 
notre laboratoire qui a déjà été validé en le comparant au logiciel commercial PMOD 
(PMOD Technologies) (Poulin et al., 2015). Le processus comprend les étapes suivantes : 
conversion des images en données quantitatives, recalage des images, filtrage (optionnel), 
segmentation en ROI et analyse pharmacocinétique. 
La conversion des images en données quantitatives vise à obtenir des cartes de 
concentration en pourcentage de dose injectée par gramme de tissu. Pour la TEP, il s’agit 
d’utiliser les données du fantôme pour générer une carte en MBq/voxel. Pour l’IRM, il 
s’agit d’obtenir la carte de T1 en appliquant l’équation 2 à partir des images prises avec 
différents angles α, puis d’utiliser cette carte et les images dynamiques pour obtenir la 
concentration en mM/voxel (équations 1 et 5). Dans tous les cas, la dose injectée est connue 
ce qui permet de calculer le pourcentage de dose (%DI). Finalement, connaissant la taille 
des voxels, il est possible de calculer le nombre de grammes de tissu (une densité uniforme 
de 1 g/cm
3
 est utilisée) pour trouver les concentrations en %DI/g. Comme les cartes de 
concentration IRM et TEP sont toutes deux exprimées en %DI, il est plus facile de 
comparer d’un seul coup d’œil les deux modalités 
Le recalage des images est effectué par une routine automatique basée sur ANTs (Penn 
Image Computing & Science Lab). Un recalage linéaire utilisant des critères d’information 
mutuelle (Pluim et al., 2003) est suffisant compte tenu qu’il s’agit d’images de cerveaux. 
Par contre, les images doivent être recadrées et alignées grossièrement à la main avant de 
lancer l’algorithme. Dans tous les cas, l’image TEP est recalée sur l’image IRM.  
Le filtrage de l’image vise à atténuer les variations d’intensité entre les voxels d’un même 
tissu, où la distribution de la sonde est supposée uniforme. Pour ce faire, un filtre de type 
non-local moyen (en anglais, non-local means) basé sur l’information anatomique de l’IRM 
est utilisé (Figure 11) (Buades et al, 2005; Chun et al., 2013). Ce type de filtre permet de 




Pour préserver les renseignements sur la distribution locale de la sonde et sur le caractère 
hétérogène des tumeurs, le rayon de recherche du filtre (c.-à-d. le nombre de voxels 
adjacents sur lesquels la moyenne d’intensité est calculée) est limité à deux voxels de 
chaque côté du voxel à filtrer. Comme l’analyse par ROI implique déjà une moyenne du 
signal, le filtre est seulement appliqué avant l’analyse par voxel. 
La segmentation s’effectue à la main en se basant sur les structures anatomiques de l’image 
d’IRM dynamique au temps t = 5 minutes (où la tumeur est bien visible) et sur l’image 
haute résolution (écho de spin). Les ROI segmentées sont la tumeur, une région du cerveau 
sain dans l’hémisphère opposé à la tumeur, la langue, les muscles masséter droit et gauche 
et les muscles temporal droit et gauche. Une attention est portée à sélectionner des régions 
de tailles similaires. Finalement, l’analyse pharmacocinétique s’effectue, soit sur les ROI 
ou sur chacun des voxels de l’image. Les modèles pharmacocinétiques étudiés sont le 
modèle à 1 tissu, le modèle à 2 tissus et les modèles graphiques de Patlak et Logan. Pour 
l’ajustement des modèles à compartiments aux données expérimentales, la méthode des 
moindres carrés est utilisée (algorithme à région de confiance). Pour les modèles 
graphiques, une simple régression linéaire est appliquée. Les intégrales de Cp ou Ct sont 
 
Figure 11. Principe du filtre non-local moyen guidé par l’IRM appliqué à l’image 
TEP. La valeur du voxel pPET de l’image TEP (à droite) est définie comme la moyenne 
pondérée des voxels qPET de l’image TEP. La pondération w accordée à chaque voxel 
qPET dépend de la similarité (en termes d’intensité) entre la région entourant les voxels 




obtenues numériquement par la méthode des trapèzes. Toutes les analyses statistiques se 
font dans Prism (GraphPad) et les valeurs aberrantes sont exclues (ROUT Q = 1%).
 
ARTICLE : DETERMINATION OF AN OPTIMAL PHARMACOKINETIC MODEL OF FET FOR 
QUANTITATIVE APPLICATIONS IN RAT BRAIN TUMORS 
Marie Anne Richard, Jérémie P. Fouquet, Réjean Lebel, Martin Lepage 
Avant-propos 
Titre de l’article : Determination of an optimal pharmacokinetic model of FET for 
quantitative applications in rat brain tumors 
Auteurs : Marie Anne Richard, Jérémie P. Fouquet, Réjean Lebel, Martin Lepage 
Statut : Soumis au Journal of Nuclear Medicine 
Contribution de l’étudiante : J’ai supervisé le déroulement des procédures et participé aux 
manipulations pour 7 des 13 animaux de la cohorte « FET ». Cela inclut la validation des 
procédures expérimentales, l’acquisition des images et le traitement des échantillons 
sanguins. J’ai aussi raffiné les algorithmes de traitement des données et effectué la 
modélisation pharmacocinétique pour tous les sujets. Finalement, j’ai rédigé l’article sous 
la supervision de mon directeur et avec la collaboration des co-auteurs.  
Résumé : La O-(2-
18
F-fluoroethyl)-L-tyrosine (FET) est un acide aminé radiomarqué utilisé 
en tomographie d’émission par positrons (TEP) pour déterminer l’étendue de la tumeur et 
son grade. Cependant, la modélisation pharmacocinétique quantitative est rarement 
appliquée à ce traceur et il n’existe pas de consensus sur le ou les modèles appropriés. La 
présente étude compare différents modèles à compartiments et modèles graphiques pour 
déterminer lesquels décrivent le mieux la cinétique de la FET dans les muscles, le cerveau 
et la tumeur F98 de rats Fischer. Méthodes : Des glioblastomes F98 ont été implantés dans 
l’hémisphère droit des rats et ont pu croître pendant de 9 à 15 jours avant l’examen 
d’imagerie. Les images TEP ont été acquises pendant 50 minutes suite à l’administration 
d’un bolus de FET sur une période d’une minute. Des échantillons de sang artériel ont été 
prélevés à intervalles réguliers pour établir une fonction d’entrée artérielle (AIF). Deux 




performance a été évaluée sur des courbes de concentration tirées de régions d’intérêt 
(ROI) à l’aide du critère d’information d’Akaike (AIC), du test de Fischer et des graphiques 
des résidus. Les modèles graphiques ont fait l’objet d’une inspection visuelle. Résultats : 
Les métriques indiquent que le modèle à 2 tissus s’ajuste mieux aux présentes données que 
le modèle à 1 tissu. Le modèle à 2 tissus permet de découpler adéquatement la perfusion de 
la FET et son entrée dans les cellules pour les différentes ROI. Parmi les deux modèles 
graphiques testés, le modèle de Patlak donne des résultats adéquats pour la tumeur et le 
cerveau, alors que le modèle de Logan est approprié pour les muscles. Conclusions : Le 
modèle à 2 tissus est approprié pour quantifier la perfusion et l’internalisation de la FET par 
les cellules dans différents tissus du rat, alors que les modèles graphiques fournissent des 






F-FET) is a radiolabeled artificial amino-acid used in 
positron emission tomography (PET) for tumor delineation and grading. The present study 
compares different compartment and graphical models to determine which are more 
appropriate to describe 
18
F-FET kinetics in rats. Methods: Rats were implanted with F98 
glioblastoma cells in the right hemisphere and scanned 9 to 15 days later. PET data were 
acquired during 50 minutes following a 1-minute bolus of 
18
F-FET. Arterial blood samples 
were drawn for arterial input function (AIF) determination. Two compartmental 
pharmacokinetic models were tested: the 2-tissue compartment model and the 1-tissue 
compartment model. Their performance at fitting concentration curves from regions of 
interest (ROI) was evaluated using the Akaike information criterion (AIC), the F-test and 
the residual plots. Graphical models were assessed qualitatively. Results: Metrics indicate 
that the 2-tissue model is superior to the 1-tissue model for the current data set. The 2-tissue 
model allows adequate decoupling of 
18
F-FET perfusion and internalization by cells in the 
different ROI. Of the two graphical models tested, the Patlak plot provides adequate results 
for the tumor and the brain, while the Logan plot is appropriate for muscles. Conclusions: 
The 2-tissue compartment model is appropriate to quantify the perfusion and internalization 
of 
18
F-FET by cells in various tissues of the rat, whereas graphical models provide a global 






F-FET is a radiolabeled artificial amino-acid used in PET. It has proven useful for the 
assessment of brain tumors, in both preclinical and clinical settings (1–5). Its high uptake in 
tumor tissue compared to normal brain and inflamed tissues allows for efficient tumor 
delineation (6), but the typical standardized uptake values and tumor-to-brain ratios are of 
limited use for tumor grading (7,8). In contrast, the shape of time-activity curves (TAC) are 
indicative of tumor grade and aggressiveness (9). For example, in untreated or recurring 
gliomas, continuously ascending curves are associated with a better prognosis than curves 
that reach a maximum after a few minutes (8,10), but the underlying mechanisms remain to 
be clarified (9,11,12). A pharmacokinetic model could help explain these differences and 
would allow quantitative comparison of patient cohorts.  
There have been very few reports on 
18
F-FET pharmacokinetic modeling (13,14), 
and a consensus on the most appropriate model(s) has not been proposed. The present study 
aims at identifying the best model(s) in different tissue types.  
MATERIALS AND METHODS 
Animal Model 
Experiments were conducted in accordance with the recommendations of the 
Canadian Council on Animal Care and the local Ethics Committee. F98 glioma cells were 
implanted in the right hemisphere of 17 male Fischer rats (254.6 ± 15.9 g, Charles River 
Laboratories) according to a previously published protocol (15). The animals underwent 
scans 9 to 15 days post-implantation. All imaging procedures were performed under 
isoflurane anesthesia with breathing rate and temperature continuously monitored. An 
automatic injector was used to administer the 
18
F-FET solution through a catheter (30 G 
needle connected to PE10 tubing [Becton Dickinson]) in the caudal vein. Another catheter 
(23 G needle connected to PE50 tubing) was inserted either in the caudal artery (N = 10) or 





A magnetic resonance imaging protocol was first performed with a 7T small animal 
scanner (Varian). The animals were subsequently transferred to a LabPET4 small animal 
PET scanner (Gamma Medica/GE Healthcare). Data were acquired in list mode over 
50.5 min; with 
18
F-FET (26 ± 6 MBq) and Gd-DTPA (142.9 mM) co-injection of 500 μL 
(considering the catheter dead volume of 100 μL) performed at a rate of 400 μL/minute at 
t = 0.5 min.   
AIF Determination 
Blood sampling and tracer dosing were performed according to a published protocol 
(16). The plasma curve (Fig. 1A) was fitted to the following bi-exponential model (17) 
using least-squares fitting in MATLAB (MathWorks): 









𝑡e),   [1] 
where A is the injection rate (% of injected dose/min), ∏ (𝑡)
𝑡i
𝑡f
 is the boxcar function with 
amplitude 1 between the start of the injection and its end, and   is the convolution 
operator. Distribution and elimination processes are modeled as decreasing exponential 
functions with characteristic time, td and te (min), and characteristic weights, wd and we 
(mL
-1
). The Gd-DTPA AIF was also obtained for the purpose of another study.  
Image Processing and Modeling 
PET images were reconstructed using a maximum likelihood expectation 
maximisation algorithm and 15 iterations. Scatter, decay and attenuation corrections were 
part of the reconstruction process. Different frame durations were tested (Supplemental 
Fig.  1) and data are presented for the following time intervals: 1x50 s, 8x40 s, 10x1.5 min, 
4x2 min, 3x5 min, 1x6.3 min. PET images were then converted to percentage of injected 
dose per gram of tissue (%ID/g) and registered, using ANTs (Penn Image Computing and 
Science Laboratory), to the magnetic resonance images (Fig. 1B). Similar-sized regions of 
interest (ROI) were drawn manually on the magnetic resonance images over the tumor, the 
contralateral brain hemisphere and the right temporal muscle, and copied onto the 




MATLAB using uniformly weighted, trust-region-reflective least-squares fitting (Fig. 1C). 




Pharmacokinetic models have been extensively studied and applied to several other 
radiolabeled amino-acids (18,19). Similarities between the transport mechanisms of these 




FIGURE 1. Pharmacokinetic modeling of 
18
F-FET in a rat glioma model. 
(A) Experimental blood concentration curve and fitted arterial input function 
(AIF) model. (B) Registered PET and MR images (the tumor is indicated by 
an arrow). (C) Time-activity curve (TAC) for the tumor ROI and 





However, unlike certain tracers, 
18
F-FET is known to produce few metabolites that are 
quickly eliminated from the blood pool (6). Also, contrarily to its natural counterpart, 
18
F-
FET is not incorporated into proteins (6,22,23). It is reasonable to assume that the 
pharmacokinetic modeling of 
18
F-FET may ignore the effect of circulating radiometabolites 
or other radiolabeled by-products. The fraction of metabolites in humans are provided by 
Langen et al.(6). We did not assume that the metabolism of FET for humans and rats is 
similar, therefore, we have not corrected the AIF for metabolites. 
Two classical compartment models will be tested: the 2-tissue model and the 1-
tissue model (Fig. 2B). It is assumed that the voxels are sufficiently large such that 
diffusion of 
18
F-FET between voxels is negligible (17). 
The differential equation describing the 1-tissue model is as follows: 
𝑑𝐶1
𝑑𝑡
= 𝐾1𝐶p − 𝑘2𝐶1.     [2] 
The 2-tissue model is described by a similar set of equations: 
𝑑𝐶1
𝑑𝑡









where C1 and C2 and Cp are the concentrations of 
18
F-FET in the first, the second and the 
plasma compartment, respectively. For the 1-tissue model, the TAC corresponds to C1, and 
for the 2-tissue model, it corresponds to C1+C2. For both models Cp represents the AIF. The 
kinetic parameters derived from the model are K1 (mL/g/min), referred to as the flow 
constant, and k2-k4 (min
-1
), the rate constants. The significant steps in 
18
F-FET uptake are 
outlined in Fig. 2A. The 2-tissue model applies if there are two rate-limiting steps; 
otherwise, if there is a single rate limiting step (k3>>K1), the 1-tissue model applies. These 
steps can be any single process (e.g. transport across the cell membrane) or combined 




F-FET transport and kinetic models. (A) L-tyrosine and 
18
F-
FET can cross the capillary walls through specific transporters. In the case 
of highly permeable vessels, such as tumor neovascularization, passive 
diffusion is also possible. A variety of transporters are known to carry L-
tyrosine and 
18
F-FET into cells (depending on cell type). Contrarily to L-
tyrosine, 
18
F-FET is not metabolized. (B) Compartment models are 
represented as “black boxes” indicating rate-limiting steps. The tracer 
concentration in each well-mixed compartment is C and (K1-k4) are 





Both models have similar solutions in the form of decreasing exponentials 
convolved with the AIF (24). Because the blood signal can contribute significantly to the 
TAC, each model can include a blood volume fraction term, vb (adding “+𝐶p𝑣b” to the 
model). This term has been shown to improve kinetic models for highly perfused tissues 
(25). Models with and without a vb term will be compared. 
Two graphical methods will also be tested: the Patlak method for irreversible uptake 
(26) and the Logan method for reversible uptake (27).  








+ V,     [4] 
where Ct is the TAC, 𝐾i =
𝐾1𝑘3
(𝑘2+𝑘3)
 is the influx rate and V is a combination of vb and the 
reversible compartment distribution volume. Linearity in the Patlak plot indicates 
irreversible uptake over the scan period (26,28).  





















+ 𝑣p)  for the 2-tissue model; int is the intercept. All these values are 
explained in detail by Logan (27). 
Compartment Model Quality Metrics 
Compartment models are based on nonlinear equations that must be solved 
iteratively. This poses a few problems, notably: 1) initial parameter guesses can 
significantly affect results; and 2) the coefficient of determination (R
2
) is not the best metric 
to compare non-linear models. Notably, it has been shown through simulations that a better 
model can have an identical or lower R
2 
than a poorer model (29).  
To solve issue #1, the best fit for each model was determined from a wide range of 
initial guesses. A first set of guesses was based on the initial slope and the washout pattern, 




guesses was selected based on R
2
, which is adequate to compare the results of a single 
model. Sensitivity of the kinetic parameters to the initial guesses was evaluated at the same 
time. This was performed for all animals.  
To solve issue #2, best fits were compared based on two quantitative criteria 
validated for nonlinear models (30). These criteria penalize the addition of superfluous 
parameters (i.e., “overfitting”). Those criteria are: 








 ,   [6] 
where RSS is the residual sum of squares and df is the degrees of freedom (number of data 
points minus number of fitted parameters). The F-statistics is used to extract a p-value. If 
p ≤ 0.05, the model with more parameters (model 2) is considered a better fit.  
2) The AIC (31) modified for small samples (n/k < 40): 
AIC = 𝑛 ln
RSS
𝑛
+ 2𝑘 + 2𝑘(𝑘 + 1)/(𝑛 − 𝑘 − 1),   [7] 
where n is the sample size and k is the number of fitted parameters. The best model 
minimizes the AIC.  
Note that a population average value of RSS was used to compute both the F value 
and AIC. Uncertainties were derived from the standard deviation of the RSS distribution. 
In addition to these metrics, the residual plots were analyzed and inter-animal 




,     [8] 
where σ is the standard deviation of the kinetic parameter in the group of animals and μ is 
its mean value. 
Finally, the parameters derived from each model were examined to see if 







Impact of Initial Guesses  
The 2-tissue model is sensitive to initial guesses when all parameters are free to 
vary (Supplemental Fig. 3). Because the values of vb and k4 derived for the tumor and the 
brain are consistently small, it is possible to set these parameters to zero for these tissues. In 
this case, the model always converges to the best solution. In muscles, k4 is non-zero, so 
this method cannot be used and only setting vb does not significantly improve fit stability. 
In all cases, the same optimal set of guesses could be used for all animals and ROI. The 
1-tissue model is stable with regards to initial guesses (Supplemental Fig. 4).  
 
FIGURE 3. Compartment model fits for a representative animal. Best fits 
of the time-activity curves with the 1-tissue and 2-tissue models. Residuals 






Fit Quality Metrics 
Visual inspection of the fitted curves indicates that the 2-tissue model fits the 
experimental data more closely than the 1-tissue model (Fig. 3). The F-test (Table 1) 
further confirms that the 2-tissue model is superior to the 1-tissue model; however, it does 
not establish superiority of the reversible 2-tissue model (k4 is fitted) over its irreversible 
counterpart (k4 = 0). Additional comparisons between model variants were performed using 
the AIC. The irreversible 2-tissue model without vb minimized the AIC for the brain, 
whereas the reversible 2-tissue model without vb proved superior for muscles (Table 2). 
Results are inconclusive for the tumor and there is a large uncertainty on the AIC value for 
all ROI. Therefore, it is impossible to base the choice of model on this criterion only. 
TABLE 1. F-test p-values comparing compartment models based on a 
population average  
F-test p-values 
 Tumor Muscle Brain 
2TM vs. 
1TM 
< 0.0001 < 0.0001 < 0.0001 
 








2TM: 2-tissue model; 1TM: 1-tissue model; rev.: 
reversible (fitted k4); irr.: irreversible (k4 = 0). A value of 
p ≤ 0.05 indicates that the model with more parameters 






The previous quantitative metrics are useful to compare models, but not to identify their 
weaknesses. Random distribution of the residuals (Fig. 3) would be expected in order to 
reflect the normal distribution of experimental data. Any pattern warrants explanation and 
adjustment of the model. For example, the residual plot for the 1-tissue model shows a 
distinctive inverted “U” shape that is most obvious for the tumor and the brain. This shape 
is observed when a model has too few degrees of freedom to properly fit the data yielding 
over and undershooting.  
TABLE 2. Akaike information criterion (AIC) for different compartment models 
based on a population average 
AIC 
 Tumor Muscle Brain 
2TM+vb 68 ± 21* 123 ± 38 63 ± 33 
2TM 67 ± 20 122 ± 38 62 ± 33 
Irr. 
2TM+vb 67 ± 20 123 ± 38 62 ± 31 
Irr. 2TM 67 ± 19 123 ± 38 61 ± 29 
1TM+vb 141 ± 29 138 ± 33 130 ± 33 
1TM 148 ± 33 138 ± 32 136 ± 33 
* ± standard deviation. 2TM: 2-tissue model; 1TM: 1-tissue model; +vb: 
including contribution of the blood volume fraction; Irr.: irreversible (k4 = 0). 






The Patlak plots (Fig. 4A) show a linear trend in the latter portion of the curve (t ≥ 20 min) 
for the tumor and the brain. For muscles, there is a slight deviation, which may be 
associated with reversible uptake. The opposite is observed for Logan plots (Fig. 4B) where 
linearity is reached rapidly (t ≥ 10 min) in muscles, whereas such linearity is reached much 
 
FIGURE 4. Patlak and Logan plots for a representative animal. The slope 
(straight blue lines) is obtained by fitting the linear region in the last part of 





later, if at all, in the tumor and the brain. This delay suggests that the tracer is trapped in the 
tumor and the brain over the scan period.   
Inter-animal Variability 
The COV was calculated for the kinetic parameters of the 1 and 2-tissue models, as 
well as for the influx constant (Ki) of the Patlak plot and the distribution volume (DV) of 
the Logan plot (Table 3). No compartment model is clearly superior in terms of decreased 
variability, and COV for graphical models tend to be smaller than for the compartment 
models. Overall, the Patlak Ki has the smallest COV. 
Resulting Parameters 
Parameter differences between ROI were assessed using paired t-tests with a 
significance threshold of p = 0.05 (Fig. 5). Unpaired t-tests were also performed, usually 
with similar conclusions, but lower significance due to inter-animal variability 
(Supplemental Fig. 5). For the 2-tissue model, muscles have significantly lower k2 and k3 
than both the brain and tumor, whereas the tumor has significantly higher k3 than the other 
ROI. Values of k4 and vb were small and highly variable for all ROI resulting in the absence 
of significant differences. For the 1-tissue model, both K1 and k2 are highest in muscles, and 
the tumor has a higher K1 and a lower k2 than the brain. Values of vb are much higher and 
less variable than for the 2-tissue model. Finally, for the graphical models, both Ki and DV 
are highest in the muscles, followed by the tumor, with the brain having the lowest values. 
Ki could also be calculated from the 2-tissue model parameters and there are no significant 
differences between the Ki values obtained with either method. DV could not be calculated 
from the 2-tissue model for the brain and tumor because k4 is very close to zero. For 
muscles, it proves more variable than the Logan DV due variability in k4 estimations. Fig. 6 







FIGURE 5. Results of pharmacokinetic modeling. Kinetic parameters for 
each animal derived by compartmental and graphical methods (N = 16 for 
both, one animal had no visible tumor and was excluded). The 
macroparameter is the influx rate calculated from the 2-tissue model 
parameters. Outliers were removed in GraphPad Prism (ROUT Q = 1%) for 
the analysis, but are shown here. *p ≤ 0.05; **p ≤ 0.01; ***p ≤ 0.001; 







The AIC and F-test establish the superiority of the 2-tissue compartment model over 
the 1-tissue model, while graphical models support the AIC results for the brain 
(irreversible uptake) and the muscle (slight reversibility). For the tumor, graphical models 
indicate that the irreversible Patlak model applies and the influx constant agrees with 
results from the 2-tissue model. According to unpublished preliminary analyses, scan 
duration has a significant effect on graphical model results such that reversibility should be 
 
FIGURE 6. Parameter maps for a representative animal. Kinetic modeling was 
performed voxel-wise for the tumor and surrounding brain region using the 
2-tissue and the Patlak model. The magnetic resonance (using Gd-DTPA) image 
shows the localization of the tumor. Elevated K1 and k2 values correspond to 
areas of MRI contrast enhancement. Whereas, k3 and Ki are localized towards the 
center of the tumor. The high K1 and k2 region on the bottom right is due to spill 
out signal from blood. DV and vb are not shown because they could not be fitted 





assessed for other experimental conditions. Finally, parameters derived from the graphical 
models show less inter-animal variability, which makes statistical comparison of cohorts 
easier. However, they cannot distinguish perfusion and uptake by cells.  
Compartment Model Variants and Limitations  
Different variants are possible for 2-tissue models. Some take into account the 
contribution of the blood to the signal (vb) and/or the release of 
18
F-FET by the cells (k4). 
Setting vb and/or k4 to zero may improve fit stability, but should be justified by the 
underlying biology or experimental limitations. In the present case, values of vb are low and 
highly variable. This is attributed to a lack of information on the first pass bolus (i.e., 
absence of a sharp initial peak on the TAC) due to insufficient time resolution and/or low 
perfusion in the rat. The need to include k4 depends on tissue type. For example, 
18
F-FET 
appears trapped in the brain and the tumor during the scan period. This result is consistent 
with an early study of 
18
F-FET uptake in gliomas (32) and justifies setting k4 to zero. In 
contrast, for muscles, 
18
F-FET internalization may be reversible such that including k4 was 
deemed preferable, even though it is small and highly variable between animals (Table 3). 
Because different tumors use different 
18
F-FET uptake mechanisms (6), these results apply 
to the F98 glioma, but tumors with similar energy-independent 
18
F-FET uptake 
mechanisms, such as human gliomas (33), are likely to show similar kinetics, although vb is 
expected to be significant. In this study, graphical analysis proved the best tool to assess 
reversibility, while inter-animal variability and curve shape justified neglecting vb. 
However, probabilistic algorithms that select the optimal model could facilitate 
18
F-FET 





TABLE 3. Coefficient of variation (%) for different models 
COV K1 
 Tumor Muscle Brain 
2TM+vb 24.30 39.90 28.06 
Irr. 2TM 26.91 30.13 31.01 
1TM+vb 34.06 37.69 34.71 
COV k2 
 Tumor Muscle Brain 
2TM+vb 61.58 51.72 51.57 
Irr. 2TM 61.98 48.32 46.15 
1TM+vb 40.31 49.64 40.58 
COV k3 
 Tumor Muscle Brain 
2TM+vb 39.10 52.22 25.20 
Irr. 2TM 31.93 64.88 31.16 
COV k4 
 Tumor Muscle Brain 
2TM+vb n/a 159 n/a 
COV Ki  
 Tumor Muscle Brain 
Patlak 27.10 25.52 25.39 
COV DV 
 Tumor Muscle Brain 
Logan 39.39 36.62 41.31 
COV: coefficient of variation; 2TM: 2-tissue model; 
1TM: 1-tissue model; +vb: including contribution of the 
blood volume fraction; Irr.: irreversible (k4 = 0). n/a: not 
applicable because values are close to zero (< 10
-5
). Note 
that vb is almost zero for all ROI. The lowest values 






Comparison of Kinetic Parameters between Selected Models 
Late image frames (Fig. 1B) show the highest concentration of 
18
F-FET in muscles, 
followed by the tumor, with little uptake in the brain. This is reflected in the values of Ki 
and DV, as well as in a higher K1 for the 1-tissue model. However, the 2-tissue model 
suggests different mechanisms for muscles and the tumor. In this case, all tissues have 
similar values of K1, but k2 and k3 are generally lower for the muscles than for the tumor or 
the brain indicating that 
18
F-FET tends to remain in the reversible compartment (most likely 
the extracellular-extravascular space (33)). On the other hand, values of k3 are highest in the 
tumor suggesting that the principal accumulation mechanism of 
18
F-FET in F98 
glioblastoma is uptake. Finally, low signal in the brain stems from a combination of slower 
uptake and similar washout compared to the tumor. Voxel-wise kinetic modeling of the 
tumor (Fig. 6) using the 2-tissue model shows that high K1 and k2 regions correspond to 
high vascularization/vascular permeability, whereas k3 is increased only locally. The Patlak 
Ki is also localized to part of the tumor. This is an example of how modeling can be used to 
decouple and quantify different processes.  
CONCLUSION 
The 2-tissue compartment model is appropriate for quantifying the perfusion and 
internalization of 
18
F-FET in the tumor, the brain and the muscles of F98 brain tumor-
bearing rats. The Patlak plot can also be used to evaluate uptake in the tumor or the brain, 
while the Logan plot is preferable for muscles. However, it is advised to verify the impact 
of the scan duration on reversibility before choosing between reversible and irreversible 
models. In human gliomas, because of similar 
18
F-FET uptake mechanisms, the same 
models should apply (33), although the contribution of vb must be assessed. Validation in 
humans or other animals could easily be carried out using the tools presented here.  
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Les résultats des présents travaux de maîtrise n’ayant pas encore fait l’objet de publication 
sont présentés ici. Ils couvrent deux thèmes principaux : 1) la conversion des AIF entre le 
Gd-DTPA et la FET, et 2) la comparaison des paramètres de perfusion entre le Gd-DTPA 
et le FDG, ou la FET. 
Conversion d’AIF pour le Gd-DTPA et la FET 
Tel qu’expliqué dans l’introduction, la fonction d’entrée artérielle est nécessaire pour 
effectuer la modélisation pharmacocinétique. Cependant, les prélèvements artériels 
constituent une procédure invasive et peu pratique chez le petit animal en raison du faible 
volume sanguin. C’est pourquoi de nombreuses méthodes alternatives ont été mises de 
l’avant. L’une des méthodes proposées par notre groupe est la conversion d’AIF qui 
consiste à prendre l’AIF obtenue pour une modalité d’imagerie (p. ex. l’AIF du Gd-DTPA 




l’AIF d’une autre modalité (p. ex. l’AIF du FDG en TEP). L’AIF à convertir peut être 
dérivée de l’image ou obtenue par prélèvements sanguins. L’AIF dérivée de l’image est 
plus intéressante, car elle permet d’éliminer totalement la procédure de prélèvement. La 
conversion d’une AIF sanguine permet néanmoins de diminuer le nombre d’échantillons 
sanguins à traiter. 
La conversion d’AIF a déjà été validée pour le couple Gd-DTPA et FDG, tant pour les AIFs 
que pour l’AIF de région de référence (AIFRR) du Gd-DTPA (Poulin et al., 2013, 2015). 
Pour savoir si ces conclusions s’appliquent aussi à la FET, les AIFs du Gd-DTPA et de la 
FET ont été évaluées, tout comme l’AIFRR du Gd-DTPA. L’AIFRR de la FET n’a pas été 
considérée, car des résultats de simulations indiquent que cette méthode ne donne pas les 
résultats escomptés en raison du bruit statistique (Figure 12). En effet, quand un bruit blanc 
typique de celui observé dans une région de référence de 100 voxels est ajouté aux données, 





Les AIF obtenues par prélèvement sanguin (AIFs) dans l’artère caudale ou fémorale et 
l’AIFRR ont tout d’abord été comparées (Figure 13, Tableau 2 et Tableau 3). Des 
différences significatives sont notées. Pour le Gd-DTPA, les AIFs fémorale et caudale 
diffèrent uniquement en ce qui concerne le poids relatif accordé à la distribution (wd), alors 
que l’AIFRR diffère aussi par le temps de distribution (plus court) et le temps d’élimination 
(plus long). De plus, l’AIFRR présente un délai et une dispersion par rapport à l’AIFs : le pic 
est plus large et atteint son maximum plus tard. Pour la FET, les AIFs caudales et fémorales 
diffèrent sur tous les points à l’exception de we. Finalement, les AIF du Gd-DTPA 
 
Figure 12. Exemple de données simulées évaluant l’impact du bruit sur l’extraction 
de la fonction d’entrée artérielle (AIF) par région de référence en TEP. L’AIF est 
générée à partir de l’équation 12, ses paramètres sont ti = 0, tf = 1, A = 100, wd = 0,02, 
we = 0,009, td = 1,5 et te = 45. La courbe d’activité est simulée à partir d’un modèle à 2 
tissus irréversible sans fraction plasmatique, ses paramètres sont K1 = 0,5, k2 = 0,08 et 
k3 = 0,03. Un bruit blanc gaussien (σ
2
 = 0.001) correspondant au niveau de bruit observé 
dans une région de référence typique des images analysées (100 voxels) est ajouté. L’AIF 
extraite de la région de référence correspond à l’AIF simulée seulement en l’absence de 




(sanguine ou de région de référence) sont significativement différentes des AIF de la FET 
pour tous les paramètres (données non montrées; p < 0,05; test t apparié).  
 
 
Tableau 2. Valeurs moyennes des paramètres d’AIF pour le Gd-DTPA 
 Caudale Fémorale RR 
wd 0.07 ± 0.03 0.12 ± 0.04** 0.19 ± 0.09* 
we 0.02 ± 0.01 0.022 ± 0.009 0.02 ± 0.01 
td 1.3 ± 0.4 1.8 ± 0.8 0.8 ± 0.2* 
te 26 ± 6 36 ± 13 64 ± 19*** 
Paramètres obtenus en ajustant le modèle de l’équation 12 aux données expérimentales 
acquises par prélèvements sanguins (AIFs) ou dérivées d’une région de référence (AIFRR) 
(AIFs caudale, n = 11; AIFs fémorale n = 7; AIFRR n = 13). Les AIFs fémorales et 
caudales ont été comparées à l’aide d’un test t non apparié, alors que l’AIFRR a été 
comparée à l’AIFs correspondante à l’aide d’un test t apparié. *p < 0,05; **p < 0,01; 
***p < 0,001. wd : poids relatif accordé à la distribution, we : poids relatif accordé à 
l’élimination, td : temps de distribution, te : temps d’élimination. 
 
Figure 13. Fonctions d’entrée artérielle (AIF) moyennes caudale, fémorale et de 
région de référence (RR) pour le Gd-DTPA et la FET. Ces AIF ont été obtenues en 
insérant les paramètres moyens pour la cohorte d’animaux (caudale, n = 11; fémorale 





Les corrélations ont été évaluées sur les groupes de données suivants : 1) l’ensemble des 
AIFs; 2) les AIFs caudales; 3) les AIFs fémorales; 4) l’AIFRR du Gd-DTPA et l’ensemble 
des AIFs de la FET; 5) l’AIFRR du Gd-DTPA et l’AIFs caudale de la FET; 6) l’AIFRR du 
Gd-DTPA et l’AIFs fémorale de la FET.  
Des corrélations significatives ont été trouvées entre les AIF du Gd-DTPA et de la FET 
pour l’ensemble des AIFs (N = 18) et pour l’AIFs caudale (n = 11) (Figure 14 et Figure 15). 
Dans les deux cas, les paramètres de distribution (wd et td) sont corrélés, mais la corrélation 
est plus forte lorsque seules les AIFs caudales sont prises en compte.  
Tableau 3. Valeurs moyennes des paramètres de fonction d’entrée artérielle (AIF) 
pour la FET 
 Caudale Fémorale 
wd 0.03 ± 0.01 0.034 ± 0.005** 
we 0.008 ± 0.003 0.014 ± 0.002**** 
td 1.5 ± 0.5 1.8 ± 0.2 
te 58 ± 15 29 ± 6**** 
Paramètres obtenus en ajustant le modèle de l’équation 12 aux données expérimentales 
acquises par prélèvements sanguins (AIFs caudale, n = 11; AIFs fémorale n = 7). Les 
AIFs fémorales et caudales ont été comparées à l’aide d’un test t non apparié. 
**p < 0,01; ****p < 0,0001. wd : poids relatif accordé à la distribution, we : poids relatif 







Figure 14. Corrélations entre les paramètres de fonction d’entrée artérielle 
sanguine (AIFs) du GD-DTPA et de la FET pour l’ensemble des sujets. Une forte 
corrélation (r ≥ 0,8) a été trouvée pour wd et une corrélation moyenne (0,5 ≤ p ≤ 0,8) a 
été trouvée pour td. wd : poids relatif accordé à la distribution, we : poids relatif accordé à 






Aucune corrélation significative n’a été trouvée pour les AIFs fémorales (Figure 16). Pour 
la comparaison de l’AIFRR du Gd-DTPA et de l’AIFs de la FET, seule une corrélation 
négative des paramètres we a été observée quand on considère l’ensemble des données 
(N = 13) (Figure 17). Aucune corrélation n’a été trouvée dans les sous-groupes « AIFs 
caudale » (n = 6; données non montrées) et « AIFs fémorale » (n = 7; données non 
montrées). Notons qu’il y a moins d’animaux dans le groupe « AIFs caudale » pour l’AIFRR 
que pour l’AIFs, car des données d’IRM n’ont pas été obtenues pour tous les sujets en 
raison de problèmes avec l’injection de Gd-DTPA.  
 
Figure 15. Corrélations entre les paramètres de fonction d’entrée artérielle 
sanguine (AIFs) du GD-DTPA et de la FET pour le prélèvement dans l’artère 
caudale. Une forte corrélation (r ≥ 0,8) a été trouvée pour wd et td. wd : poids relatif 
accordé à la distribution, we : poids relatif accordé à l’élimination, td : temps de 






Figure 16. Corrélations entre les paramètres de fonction d’entrée artérielle 
sanguine (AIFs) du GD-DTPA et de la FET pour le prélèvement dans l’artère 
fémorale. Aucune corrélation n’a été trouvée. wd : poids relatif accordé à la distribution, 







Pour la conversion d’AIF, les sous-groupes « prélèvement caudal » et « prélèvement 
fémoral » ont été pris séparément en raison des différences significatives entre les AIF 
(Figure 13, Tableau 2 et Tableau 3) et de la dégradation des corrélations observée lorsque 
les cohortes sont regroupées. Pour l’instant, seule l’AIFs caudale est considérée, car les 
autres ensembles de données ne montrent pas de corrélations fortes. 
L’AIF convertie (AIFc) et l’AIF de population (AIFp) ont été obtenues conformément aux 
procédures décrites dans le chapitre Matériel et méthodes. Visuellement, l’AIFc et l’AIFp se 
ressemblent et, la plupart du temps, elles se superposent aux valeurs expérimentales d’AIFs. 
 
Figure 17. Corrélations entre les paramètres de fonction d’entrée artérielle de 
région de référence (AIFRR) du GD-DTPA et de fonction d’entrée artérielle 
sanguine (AIFs) de la FET pour l’ensemble des sujets. Une corrélation négative de 
force moyenne (0,5 ≤ p ≤0,8) a été trouvée pour we. wd : poids relatif accordé à la 






Cependant, il arrive qu’elles surestiment ou sous-estiment l’amplitude de l’AIFs ou sa 
vitesse de décroissance (Figure 18). 
 
Différentes ROI telles que la tumeur, le cerveau sain et les muscles ont été analysées par 
modélisation pharmacocinétique en utilisant l’AIFs, l’AIFp et l’AIFc. Des conclusions 
similaires sont tirées pour toutes les régions. Seuls les résultats pour la tumeur sont 
présentés ici, car il s’agit du principal tissu d’intérêt pour l’analyse pharmacocinétique 
combinée du Gd-DTPA et de la FET. Aucune différence significative n’a été observée entre 
les paramètres pharmacocinétiques obtenus avec les différentes AIF (p > 0,05; test t 
apparié) ce qui indique qu’elles sont équivalentes. Cependant, les valeurs des paramètres 
changent en fonction de l’AIF utilisée. On note aussi qu’une diminution de K1 
 
Figure 18. Concordance entre les fonctions d’entrée artérielle (AIF) de substitution 
et les données expérimentales pour des sujets problématiques. Pour le sujet 1, l’AIFp 
du Gd-DTPA décrit convenablement le pic de l’AIFs, alors que l’AIFc le sous-estime. 
Cet effet est aussi visible, quoique moins important, pour la FET. Pour le sujet 9, l’AIFs 
du Gd-DTPA est adéquatement estimée par les deux AIF de substitution. Une 
surestimation du pic de l’AIF de la FET est présente, de même qu’une surestimation des 
temps de distribution et d’élimination. AIFs : AIF sanguine (plasmatique); AIFc : AIF 




s’accompagne généralement d’une diminution de k2 et vice versa (Figure 19). Dans la 
plupart des cas, les valeurs de K1 et k2 du Gd-DTPA sont plus élevées avec une AIFc ou une 
AIFp qu’avec l’AIFs, alors que le contraire est observé pour la FET. Aucune des AIF ne 
semble réduire la variabilité des paramètres pharmacocinétiques entre les sujets. Les 
paramètres pharmacocinétiques moyens ne montrent pas non plus de différence statistique. 
Cependant, l’erreur absolue moyenne (équation 14) calculée en fonction des différences 
observées chez un même sujet se situe entre 10 % et 84 % et ni l’AIFc ni l’AIFp n’apparaît 
clairement supérieure (Tableau 4). En résumé, le choix de l’AIF n’influence pas les 
paramètres pharmacocinétiques moyens calculés pour la population de sujets, car les 
augmentations observées chez certains sujets sont compensées par des diminutions chez 
d’autres sujets. Par contre, ce choix influence la valeur des paramètres obtenus chez un 
même individu, ce qui affecte l’erreur absolue moyenne.  
 
 
Figure 19. Paramètres pharmacocinétiques obtenus avec la fonction d’entrée 
artérielle sanguine (AIFs) et les fonctions de substitution (AIFc et AIFp). Les trois 
AIF donnent des résultats différents, mais sans que cela ne soit statistiquement 
significatif. Les temps d’échantillonnage de l’AIFs sont montrés à la Figure 18. AIFc : 





Analyse pharmacocinétique bimodale 
Cette étape constitue l’aboutissement du projet. Une fois le type de modèle sélectionné et 
l’AIF obtenue, les paramètres pharmacocinétiques sont extraits. Les paramètres de 
perfusion (c.-à-d. K1 et k2) du Gd-DTPA et du FDG, ou de la FET, sont comparés dans le 
but de déceler des corrélations. L’hypothèse de départ postule que, si de telles corrélations 
existent, les données du Gd-DTPA fournissent des renseignements sur le rôle du flux 
sanguin et la perméabilité vasculaire dans l’entrée des sondes TEP dans les tissus. Ces 
informations permettront de mieux distinguer l’accumulation non spécifique et le 
métabolisme actif. L’analyse pharmacocinétique a été faite par ROI et par voxel en utilisant 
les AIFs. Le ratio K1/k2 a aussi été examiné, car il correspond au volume de distribution des 
sondes dans le compartiment réversible (soit le volume extracellulaire extravasculaire, ve, 
pour le Gd-DTPA) et est considéré proportionnel à la perméabilité vasculaire (Logan, 
2000). Notons que les ROI, tracées manuellement, contenaient toutes le même nombre de 
voxels et excluaient les régions où le modèle pourrait ne pas s’appliquer (p. ex. cœur de la 
tumeur possiblement nécrotique/hypoxique). 
  
Tableau 4. Paramètres pharmacocinétiques moyens obtenus pour la tumeur avec la 
fonction d’entrée artérielle sanguine (AIFs) et les fonctions de substitution. 

























































AIFc 23  
± 12 
44 
 ± 19  
38 






 ± 17 









 ± 8 
84  
± 27 
AIFc : AIF convertie; AIFp : AIF de population. Moyenne ± écart-type. % Err. : Erreur 
absolue moyenne en % obtenue en prenant la somme des écarts chez les sujets 





Résultats pour le Gd-DTPA et le FDG 
Dans l’analyse par ROI, une corrélation d’intensité moyenne (p < 0,05; r = 0,77) est 
observée entre les K1, mais aucune corrélation significative n’est décelée pour k2. Notons 
que la régression linéaire décrivant la relation entre K1Gd-DTPA et K1FDG exclut la tumeur. Par 
contre, une très forte corrélation (p < 0,01; r = 0,95) est trouvée entre les ratios K1/k2, et la 
régression linéaire correspondante inclut la tumeur. Pour la majorité des paramètres et des 
ROI, on note de grands écarts-types. 
 
En raison du caractère hétérogène de la tumeur, l’analyse par voxel a été choisie pour 
examiner plus en détail les relations entre la pharmacocinétique du Gd-DTPA et du FDG 
dans cette région. Cette analyse est délicate, car elle demande un traitement adéquat des 
images (p. ex. débruitage de l’image TEP). Elle suppose aussi que le modèle 
pharmacocinétique s’applique à tous les voxels. Les résultats obtenus ne sont donc pas 
valides pour les régions où les sondes pénètrent par diffusion. Par contre, même si les 
paramètres obtenus pour ces régions ne sont pas représentatifs de la réalité, il est intéressant 
de voir comment l’algorithme réagit à ces cas « pathologiques ». 
Des cartes de paramètres pharmacocinétiques ont été produites pour tous les sujets et un 
masque a été utilisé pour extraire les voxels de la tumeur. Ces cartes de paramètres 
pharmacocinétiques (Figure 21) montrent que la distribution du Gd-DTPA et du FDG 
 
Figure 20. Corrélations entre les paramètres pharmacocinétiques du Gd-DTPA et 
du FDG. Une corrélation d’intensité moyenne est observée entre les paramètres de 
perfusion (K1), mais pas entre les paramètres d’élimination (k2). Le ratio K1/k2, 
proportionnel à la perméabilité vasculaire, est aussi corrélé. La régression linéaire entre 




correspond dans certaines régions (p. ex. la région nécrotique de la tumeur), mais diffère 
dans d’autres (p. ex. le cerveau sain). Les paramètres pharmacocinétiques du Gd-DTPA 
sont beaucoup plus élevés dans les muscles que dans la tumeur, ce qui n’est pas le cas avec 
le FDG. Par contre, les paramètres du FDG montrent plus de variations locales dans les 
muscles que ceux du Gd-DTPA, ce qui reflète les variations d’intensité présentes sur les 
images TEP. Ces observations viennent appuyer les conclusions tirées de l’analyse par ROI 
quant aux différences entre les tissus et entre les sondes. De plus, les courbes de 
concentration du Gd-DTPA sont très différentes dans les régions nécrotiques et dans la 
partie bien perfusée de la tumeur, alors qu’elles sont davantage similaires pour le FDG. Le 
k3 élevé du FDG près des régions qui ont l’air nécrotiques à l’IRM (basé sur un 
rehaussement lent) peut être indicatif de processus inflammatoires (Wu et al., 2013). 
Comme aucune correction de volume partiel (Lehnert et al., 2012) n’a été appliquée, il est 
aussi possible que le signal de la ROI nécrotique soit contaminé par les tissus avoisinants. 
Cette dernière hypothèse est appuyée par une absence de diminution du signal TEP au 
centre de la tumeur contrairement à ce qui serait attendu pour une région nécrotique 





Figure 21. Carte des paramètres pharmacocinétiques du Gd-DTPA et du FDG pour 
une tranche et des animaux représentatifs avec courbes de concentration pour la 
tumeur. A) Pour le Gd-DTPA, les paramètres pharmacocinétiques sont beaucoup plus 
faibles dans la tumeur que dans les muscles : l’encadré en haut à gauche montre la tumeur 
sur une échelle de 0 à 0,15 pour K1 et k2 et de 0 à 1 pour K1/k2. La tumeur a deux cœurs 
nécrotiques qui montrent des faibles valeurs de K1 et k2 pour les deux sondes. À 
proximité de ces cœurs, k3 est élevé pour le FDG. B) Il y a une plus grande différence 
entre les courbes de concentration du Gd-DTPA que du FDG dans diverses régions de la 





Aucune corrélation significative n’a été trouvée entre les paramètres pharmacocinétiques du 
Gd-DTPA et du FDG dans la tumeur, que ce soit chez un même animal (non montré) ou 
pour l’ensemble des animaux (Figure 22). Il y a cependant deux tendances distinctes sur les 
graphiques des corrélations de K1 et K1/k2 si l’on considère l’ensemble des sujets. La 
première tendance consiste en des valeurs plus faibles pour le Gd-DTPA (p. ex. K1 < 0,1) et 
des valeurs élevées pour le FDG (p. ex. K1> 0,1). L’autre tendance consiste en des valeurs 
faibles pour le FDG (K1 < 0,05) et des valeurs variables pour le Gd-DTPA. Ces tendances 
ne sont pas évidentes pour l’élimination (k2). Elles ne sont pas non plus observables chez 
les sujets pris individuellement, mais correspondent plutôt à des différences entre des 
sous-groupes d’individus. Il est à noter que, même si l’on tient compte des deux régions 
séparément, aucune corrélation n’est observée. 
 
 
Figure 22. Paramètres pharmacocinétiques du FDG en fonction de ceux du 
Gd-DTPA pour l’ensemble des voxels de la tumeur et l’ensemble des animaux. 
Aucune corrélation n’est présente et il y a deux nuages de points pour K1 et le ratio K1/k2, 





Résultats pour le Gd-DTPA et la FET 
Dans l’analyse par ROI, seule une corrélation d’intensité moyenne (p < 0,05; r = 0,74) est 
observée pour la perfusion (K1). L’élimination (k2) et le ratio K1/k2 ne sont pas corrélés. De 
grandes variations entre les sujets pour une même ROI sont observées pour tous les 
paramètres, généralement les paramètres de la FET montrent une plus grande variabilité 
que ceux du Gd-DTPA. Encore une fois, la tumeur est exclue de la régression linéaire. 
 
Pour mieux saisir les variations locales, l’analyse par voxel a été effectuée pour tous les 
sujets. Il y a certaines correspondances entre les paramètres pharmacocinétiques du 
Gd-DTPA et de la FET dans la tumeur (p. ex. deux régions à captation élevée), mais, dans 
l’ensemble, les cartes de paramètres pharmacocinétiques montrent un profil différent pour 
les deux sondes (Figure 24). De plus, la région de fort métabolisme (k3 élevé pour la FET) 
est beaucoup plus petite que la région de perméabilité anormale (K1 élevé dans le cerveau). 
Les courbes de concentration du Gd-DTPA et de la FET dans diverses régions de la tumeur 
ne correspondent pas non plus et, encore une fois, le Gd-DTPA montre davantage de 
différences régionales. Donc, comme pour le FDG, il n’est pas étonnant que l’analyse par 
ROI montre des corrélations imparfaites. De très faibles corrélations (p < 0,05; r ≤ 0,3) sont 
observées pour K1, et parfois pour le ratio K1/k2, chez les sujets pris individuellement 
(Figure 25). Aucune corrélation n’est observée quand les données sont regroupées (Figure 
26). Contrairement au FDG, il n’y a pas de tendances distinctes dans la répartition des 
valeurs de K1 et K1/k2. 
 
Figure 23. Corrélations entre les paramètres pharmacocinétiques du Gd-DTPA et 
de la FET. Une corrélation d’intensité moyenne est observée entre les paramètres de 






Figure 24. Carte des paramètres pharmacocinétiques du Gd-DTPA et de la FET 
pour une tranche et des animaux représentatifs avec courbes de concentration pour 
la tumeur. A) Pour le Gd-DTPA, les paramètres pharmacocinétiques sont beaucoup 
plus faibles dans la tumeur que dans les muscles : l’encadré en haut à gauche montre la 
tumeur sur une échelle de 0 à 0,15 pour K1 et k2 et de 0 à 1 pour K1/k2. B) Cette tumeur 
ne présente pas de nécrose évidente à l’IRM, mais la concentration du Gd-DTPA montre 
des profils distincts dans différentes régions de la tumeur. Les profils de concentration 








Figure 25. Paramètres pharmacocinétiques de la FET en fonction de ceux du 
Gd-DTPA pour un animal représentatif. Les corrélations significatives observées 






Les données sur la modélisation pharmacocinétique de la FET ont déjà été discutées dans 
l’article. La présente discussion couvrira donc la conversion d’AIF, la modélisation 
pharmacocinétique combinée et le projet dans son ensemble. 
Conversion d’AIF pour le Gd-DTPA et la FET 
Les différences entre les AIFs obtenues par prélèvement dans l’artère caudale ou fémorale 
ainsi que l’AIFRR sont frappantes. Comme les prélèvements caudal et fémoral n’ont pas été 
faits chez un même individu, il est impossible d’exclure que cet effet est dû à des 
différences physiologiques entre les sujets. En effet, des études similaires portant sur les 
AIF du FDG n’ont pas décelé de différences entre l’AIFs fémorale et l’AIFs caudale si elles 
 
Figure 26. Paramètres pharmacocinétiques de la FET en fonction de ceux du 
Gd-DTPA pour l’ensemble des voxels de la tumeur et l’ensemble des animaux. 
Aucune corrélation n’est présente et, contrairement au FDG, il n’y a pas de tendances 




sont acquises simultanément chez un individu, mais des variations ont été notées pour des 
prélèvements séquentiels (Croteau et al., 2011, 2014). Il est donc logique de croire que ces 
différences sont encore plus grandes entre les individus. Les conditions expérimentales, 
notamment les différences dans les volumes sanguins prélevés, ont aussi pu induire des 
variations. En effet, l’artère fémorale est associée à un plus grand débit que l’artère caudale 
(pourcentage du volume sanguin total prélevé par l’artère caudale = 12,5 % vs 23,8 % pour 
la fémorale) ce qui augmente le risque de symptômes d’hypovolémie. L’AIFRR du 
Gd-DTPA montre, quant à elle, un délai et une dispersion par rapport à l’AIFs. Elle est 
probablement plus représentative de l’AIF « locale », c’est-à-dire la concentration de sonde 
en fonction du temps dans les capillaires au niveau de la tête (Alsop et al., 2002). Par 
contre, le choix des paramètres pharmacocinétiques de la région de référence influence la 
forme de l’AIFRR et ces paramètres ont été fixés en se basant sur des données d’AIFs. Il est 
donc difficile de distinguer les effets purement physiologiques des variations induites 
durant l’acquisition et le traitement de données. 
Ces différences marquées soulignent l’impact du choix de l’AIF sur les résultats de 
modélisation pharmacocinétique. L’AIFRR locale est sans doute plus proche de la réalité, 
mais son extraction demande une connaissance préalable de la cinétique dans la région de 
référence. Or il est difficile de connaître précisément les paramètres pharmacocinétiques de 
la région de référence pour chaque animal. En effet, la variabilité des paramètres observée 
entre les individus (Figure 20 et Figure 23) infirme l’hypothèse de travail voulant que la 
cinétique soit la même dans les muscles de tous les animaux. Une mise à l’échelle de 
l’AIFRR à l’aide de prélèvements sanguins pourrait aussi être souhaitable comme cela se fait 
pour l’AIFp. De plus, l’AIFRR ne peut être déterminée à partir des images TEP en raison du 
bruit statistique, et ce, même si le signal est moyenné sur 100 voxels. Une solution de 
rechange possible consiste en l’utilisation d’une AIF déduite du signal de vaisseaux 
présents sur l’image. Cette approche n’a pas été testée ici, notamment à cause de difficultés 
à identifier de tels vaisseaux sur l’image TEP et du besoin de compenser pour les effets de 
volume partiel.  
En raison des différences entre les AIFs caudale et fémorale, il a été impossible de 
regrouper les données des deux cohortes pour effectuer la conversion d’AIF. Le total de 




corrélations significatives, alors que le seuil de significativité a été atteint pour les 11 sujets 
du groupe « AIFs caudale ». De plus, seuls 6 sujets dans le groupe « AIFs caudale » ont fait 
l’objet d’une étude dynamique en IRM, l’injection ayant échoué dans les autres cas. Il n’a 
donc pas été possible de trouver des corrélations significatives pour l’AIFRR. Ces 
renseignements laissent à penser qu’une cohorte de 10 sujets ou plus, disposant à la fois de 
données d’imagerie et de prélèvements sanguins, est nécessaire pour évaluer les 
corrélations entre chaque type d’AIF (caudale, fémorale et région de référence). 
Idéalement, pour limiter les variables, les AIFs caudale et fémorale seraient évaluées chez 
le même animal, lors de la même expérience comme cela a été fait pour le FDG (Croteau et 
al., 2011). Chez le petit animal, pour limiter les effets d’hypovolémie, l’utilisation d’un 
compteur sanguin est indiquée. 
Les AIF du Gd-DTPA et de la FET sont significativement différentes, mais une corrélation 
est observée pour les AIFs caudales. Ces corrélations significatives et fortes observées entre 
les paramètres de distribution des AIFs caudales du Gd-DTPA et de la FET étaient 
attendues puisque les deux sondes partagent le même réseau vasculaire et ont la possibilité 
de traverser les parois des capillaires (Heiss et al., 1999; Langen et al., 2006; Lüdemann et 
al., 2000, 2002). De même, les différences dans l’élimination sont justifiables par la 
rétention de la FET dans les cellules et la libre circulation du Gd-DTPA entre l’espace 
extracellulaire et les capillaires. Les corrélations trouvées permettent une conversion entre 
l’AIF du Gd-DTPA et de la FET, ou vice versa. Puisqu’un prélèvement sanguin final a 
servi pour faire une mise à l’échelle, toutes les AIFc et AIFp décrivent bien la concentration 
à l’équilibre observée sur la courbe expérimentale (AIFs). Par contre, chez certains sujets, la 
hauteur du pic et la vitesse de décroissance peuvent être significativement différentes entre 
l’AIFs, l’AIFp et l’AIFc, ce qui affecte les résultats d’analyse pharmacocinétique. De plus, 
même lorsque toutes les AIF ont la même apparence, des différences entre les paramètres 
pharmacocinétiques obtenus pour la tumeur sont observées. Ces différences ne sont pas 
statistiquement significatives, mais peuvent être importantes pour certains sujets et se 
traduisent en des erreurs absolues moyennes élevées. Il n’y a pas non plus un type d’AIF 
qui réduise systématiquement les variations entre individus. Il est donc impossible d’établir 
qu’une AIF est supérieure à une autre en se basant sur ce critère. Il semble cependant que 




plus faibles pour la FET que l’AIFs, à quelques exceptions près. La conversion d’AIF ne 
permet donc pas de retrouver exactement l’AIFs, ce qui cause un biais dans les résultats 
d’analyse pharmacocinétique. 
Compte tenu des observations précédentes, l’AIFs demeure le standard de référence. Il faut 
cependant garder en tête qu’elle est sujette à de nombreux problèmes pouvant influencer les 
résultats d’analyse pharmacocinétique. Par exemple, tel que mentionné précédemment, la 
prise d’un trop grand volume sanguin (> 15 % du volume total) entraîne généralement des 
effets d’hypovolémie comme une chute de la pression sanguine et une accélération du 
rythme cardiaque. Ces effets peuvent induire une variabilité entre les individus et nuire à 
l’observation de phénomènes d’intérêt. De même, il est impossible de dire si l’état des 
animaux a changé entre l’acquisition des images en IRM et les prélèvements sanguins en 
TEP. Donc, l’AIF du Gd-DTPA obtenue durant la TEP peut ne pas être représentative de 
l’AIF en IRM. Notons qu’il serait très difficile d’obtenir une AIFs en IRM puisque l’animal 
est hors d’atteinte dans l’aimant. Aussi, le traitement manuel des échantillons sanguins, de 
la collecte au dosage par compteur gamma et ICP-MS, présente de nombreux risques 
d’erreur (p. ex. bris d’un tube et perte de l’échantillon) et de contamination (p. ex. 
contamination d’un tube par une goutte de sang d’un autre échantillon). C’est pourquoi 
l’utilisation d’un compteur sanguin approprié ou l’obtention d’une AIF dérivée de l’image 
demeurent des avenues intéressantes pour minimiser les sources d’erreur. La prise d’un 
nombre limité d’échantillons sanguins (1 à 3) peut cependant aider à valider les valeurs 
dérivées de l’image ou les AIF de population (Paolo Zanotti-Fregonara et al., 2011). Dans 
tous les cas, il est préférable d’utiliser le même type d’AIF pour effectuer l’analyse 
pharmacocinétique d’une cohorte, car l’utilisation de différentes AIF induit une variabilité 
supplémentaire dans les résultats. Cette précaution n’a pas été prise ici pour l’analyse 
pharmacocinétique en raison de la petite taille des groupes. 
Analyse pharmacocinétique bimodale 
Analyse par ROI 
Comme pour les AIF, l’absence de corrélation entre les paramètres d’élimination (k2) était 
attendue puisque le FDG et la FET sont métabolisés/internalisés par les cellules, 




Gd-DTPA et du FDG, ou de la FET, pour des ROI situées dans les muscles. Cette 
corrélation est moyenne (0,5 < p < 0,8) et elle n’inclut pas la principale ROI, soit la tumeur. 
L’observation la plus surprenante est la forte corrélation entre les ratios K1/k2 pour le FDG 
et le Gd-DTPA, ainsi que l’absence de corrélation pour ce même ratio avec la FET. 
L’inverse était prévu, puisque les données présentées dans notre article suggèrent fortement 
que la FET transite par l’espace extracellulaire extravasculaire (Heiss et al., 1999; Langen 
et al., 2006) avant d’être internalisée par la cellule à l’aide de transporteurs spécifiques. K1 
et k2 représentent donc les échanges entre le sang et l’espace extracellulaire extravasculaire 
pour la FET comme pour le Gd-DTPA (Lüdemann et al., 2000). Pour le FDG, K1, 
représente le passage du FDG non phosphorylé vers le cytoplasme de la cellule où il est 
phosphorylé (k3) (Phelps et al., 1979; Reinhardt et al., 1999), il ne s’agit donc pas du même 
compartiment que pour le Gd-DTPA. Comme les mécanismes de distribution et 
d’accumulation de ces sondes ont été bien étudiés, ces observations ne remettent pas en 
cause nos connaissances à ce sujet. De nombreux facteurs peuvent cependant contribuer à 
diminuer la force des corrélations entre les K1 du Gd-DTPA et des deux radiotraceurs. 
Certains de ces facteurs peuvent aussi avoir contribué à la présence ou à l’absence de 
corrélation pour le ratio K1/k2.  
Tout d’abord des causes liées à la nature des sondes. Le FDG et la FET font l’objet d’un 
transport facilité à travers les parois des capillaires (Kido et al., 2001; Simpson et al., 
1999), ce qui leur permet notamment de traverser la barrière hématoencéphalique saine, 
imperméable aux molécules de plus de 180 Da non liposolubles (Yang et al., 2014). Le 
Gd-DTPA, quant à lui, diffuse passivement et ne passe pas la barrière hématoencéphalique 
saine (Bayer, 2014). Il n’est pas exclu qu’une partie du FDG et de la FET puisse aussi 
diffuser passivement aux endroits où la barrière est compromise puisque ce sont des 
molécules de plus petit poids moléculaire (FDG = 181,06 Da, FET = 227,10 Da) que le 
Gd-DTPA (938,02 Da). Il n’est pas non plus exclu que, dans certaines régions, notamment 
la tumeur il y ait à la fois une augmentation de la perméabilité vasculaire et de l’expression 
des transporteurs spécifiques au FDG et à la FET. Cette facilité qu’ont le FDG et la FET de 
traverser la barrière hématoencéphalique comparativement au Gd-DTPA est reflétée par des 
valeurs plus élevées de K1 et k2 dans le cerveau sain et la tumeur (à l’exception des régions 




considérant ces différences dans le mode de transport. L’observation d’une corrélation dans 
les ratios K1/k2 pour le FDG, mais pas pour la FET, pourrait indiquer que la perméabilité 
vasculaire et le transport du glucose sont davantage liés que la perméabilité vasculaire et le 
transport des acides aminés neutres.  
Ensuite des causes physiologiques : chaque sujet possède sa propre biologie. Même si les 
rats Fischer sont issus d’une lignée consanguine et que tous les sujets étaient de même sexe, 
d’âge et de poids similaires, cela n’exclut pas des différences intrinsèques sur le plan 
physiologique, d’autant plus qu’il s’agit d’animaux malades ayant un cancer de haut grade. 
La tumeur en particulier peut évoluer différemment chez les sujets. Par exemple, son 
emplacement, sa taille, son degré de vascularisation et la présence de nécrose varie entre les 
animaux. Ces différences ont sûrement été amplifiées à cause des délais variables entre 
l’implantation et l’imagerie (de 9 à 15 jours) en raison de contraintes logistiques. Elles 
expliquent en partie les écart-types observés dans les paramètres pharmacocinétiques de la 
tumeur. Il peut aussi exister des variations chez un même animal en raison de la nature 
séquentielle de l’expérience, c’est-à-dire que l’IRM et la TEP montrent l’état de l’animal à 
deux moments distincts où la cinétique n’est pas nécessairement identique. De telles 
variations chez un individu peuvent provenir de l’anesthésie ou d’autres procédures 
(p. ex. la collecte de sang mentionnée précédemment). La réponse physiologique à 
l’anesthésie prolongée à l’isoflurane (> 2 h) est supposée stable dans le temps (Szczesny et 
al., 2004), mais en l’absence de contrôles précis, un doute subsiste. En effet, ni la saturation 
en oxygène, ni la fréquence cardiaque, ni la pression sanguine, ni le taux de CO2 sanguin 
n’étaient mesurés. De plus, seule la température externe de l’animal était surveillée. Un des 
facteurs pouvant nuire au contrôle de l’anesthésie est le transfert de l’animal entre l’IRM et 
la TEP qui implique une période sans administration d’isoflurane (de 1 à 5 min) et le 
changement des dispositifs d’anesthésie.  
Il y a aussi les causes liées au choix de l’AIF qui ont déjà été soulevées dans la section 
précédente. Pour l’analyse pharmacocinétique, l’AIFs a été utilisée, mais les sous-groupes 
« prélèvement caudal » et « prélèvement fémoral » ont été combinés afin d’avoir une 
puissance statistique plus grande. Notons cependant que le fait de considérer les groupes 
séparément (données non montrées) n’améliorait pas les corrélations et ne changerait rien 




sujets dans chaque cohorte (n = 6 et n = 7, respectivement). Des cohortes de 10 sujets ou 
plus pour chaque type d’AIF seraient souhaitables pour éclaircir ce point. 
Finalement, l’analyse pharmacocinétique à l’aide de modèles à compartiments est 
complexe et peut induire des variations entre les sujets qui n’ont aucun fondement 
physiologique. En premier lieu, les résultats d’analyse sont dépendants du choix de 
paramètres initiaux, car les algorithmes de minimisation utilisés pour ajuster le modèle aux 
données peuvent rencontrer des minima locaux, c’est-à-dire trouver une solution qui n’est 
pas la « meilleure ». Il a cependant été montré dans l’article qu’une analyse préalable 
permettait de sélectionner les paramètres idéaux et que ceux-ci s’appliquaient pour tous les 
sujets lors d’une analyse par ROI. Cette analyse préalable a été faite pour les trois sondes 
(Gd-DTPA, FDG et FET); il est donc peu probable que le choix des paramètres initiaux soit 
le principal facteur contribuant aux variations observées. Un autre problème est le choix du 
modèle pharmacocinétique et l’hétérogénéité des tissus. Pour le FDG, un modèle à 2 tissus 
irréversible a été utilisé pour toutes les ROI étant donné que la séquence d’imagerie durait 
moins d’une heure (Phelps et al., 1975; Reinhardt et al., 1999). Par contre, pour la FET, 
conformément aux observations de l’article, un modèle irréversible a été utilisé pour la 
tumeur et un modèle réversible pour les muscles. Les ROI ont été tracées en évitant les 
interfaces visibles entre les tissus afin de minimiser les effets de volume partiel ou les 
autres effets survenant aux interfaces (p. ex. variations rapides de susceptibilité 
magnétique), mais il peut y avoir eu un mélange des signaux (p. ex. entre les muscles et le 
cerveau) en raison notamment du filtre gaussien utilisé lors du recalage.  
Analyse par voxel 
L’analyse par voxel du Gd-DTPA et du FDG dans la tumeur ne montre aucune corrélation 
significative, que les sujets soient pris individuellement ou regroupés. Les données 
regroupées font cependant état de deux tendances distinctes pour K1 et K1/k2 : une faible 
entrée du Gd-DTPA dans les tissus associée à une forte entrée du FDG et une faible entrée 
du FDG associée à une entrée variable du Gd-DTPA. Ces tendances ne sont pas observées 
chez un même individu, mais bien entre les individus. Le faible K1 du Gd-DTPA peut être 
associé à des régions de barrière hématoencéphalique intacte, de perméabilité vasculaire 




2011). Ces régions où K1 du Gd-DTPA est faible et K1 du FDG est élevé peuvent être 
incluses dans la tumeur, mais, comme le FDG est aussi consommé par le cerveau sain, il 
pourrait s’agir de régions non encore infiltrées par le cancer. Pour ce qui est des voxels de 
faible K1 pour le FDG, il peut s’agir de régions où l’expression/l’activité des transporteurs 
du glucose est diminuée ou de régions de faible gradient de concentration entre le glucose 
sanguin et le glucose cérébral. Ces régions peuvent correspondre à une barrière 
hématoencéphalique intacte ou non, ce qui expliquerait les variations observées pour le K1 
et le ratio K1/k2 du Gd-DTPA. Le fait que ces différences sont observées entre les animaux 
et non chez le même animal souligne encore une fois la grande variabilité entre les 
individus en ce qui concerne l’évolution de la tumeur et, surtout, la physiologie. La 
variabilité de glycémie notée entre les animaux (de 8 à 18 mmol/L) constitue à elle seule un 
facteur majeur ayant pu modifier le métabolisme du glucose : aucun animal n’était à jeun et 
certains sujets présentaient clairement une glycémie anormale. Cet effet n’est pas observé 
pour k2, les processus d’élimination sont simplement indépendants pour les deux sondes.  
L’analyse par ROI de la combinaison FDG et Gd-DTPA n’a pas non plus révélé de 
corrélation pour le K1 de la tumeur. Par contre, le ratio K1/k2 était fortement corrélé, ce qui 
n’est pas le cas dans l’analyse par voxel. Il est possible que cette relation n’existe qu’en 
moyenne sur tous les voxels de la tumeur et tous les individus. En effet, l’impact des 
régions « problématiques » (p. ex. nécrose et barrière hématoencéphalique saine) se trouve 
mitigé si la majorité des voxels représentent des régions actives de la tumeur avec une 
vascularisation anormale. Il est aussi possible que le problème soit dû à un recalage 
imparfait des images qui touche davantage l’analyse par voxel. 
La combinaison Gd-DTPA et FET montre des corrélations très faibles pour K1 et parfois 
pour le ratio K1/k2 chez un même individu. Il est difficile d’expliquer pourquoi ces 
corrélations sont observées avec la FET et non avec le FDG, d’autant plus que l’analyse par 
ROI montre le contraire en ce qui concerne K1/k2. Une hypothèse est qu’il s’agirait d’un 
effet lié au recalage des images : le meilleur contraste tumeur/cerveau et la meilleure 
délimitation du cerveau observés avec la FET fournit des repères anatomiques facilitant 
cette étape cruciale. Il est aussi possible que la corrélation K1/k2 pour la FET n’existe que 
dans la tumeur en raison des différents mécanismes d’accumulation présents la tumeur et 




que les régions de perméabilité accrue ne correspondent pas nécessairement aux régions de 
transport accru de la FET dans la tumeur. 
Lorsque tous les sujets sont regroupés, il n’y a aucune corrélation entre les paramètres de la 
FET et du Gd-DTPA. Cependant, contrairement au FDG, il n’y a pas de sous-groupes 
distincts. La meilleure technique d’implantation des tumeurs et un raffinement du protocole 
expérimental (p. ex. exclure les sujets dont la croissance tumorale est insuffisante lors 
d’une imagerie préalable) pourraient avoir contribué à atténuer les différences entre les 
individus. De plus, il se peut que la quantité de tyrosine dans le sang des animaux soit plus 
stable que la glycémie. Aucun dosage des acides aminés n’a été fait pour vérifier cette 
hypothèse.  
L’argument le plus marquant supportant les différences intrinsèques entre le transport du 
Gd-DTPA et du FDG, ou de la FET, reste les disparités importantes entre les cartes de 
paramètres pharmacocinétiques (Figure 21 et Figure 24). Les différences observées pour le 
cerveau sain sont compréhensibles puisque le Gd-DTPA n’est pas supposé traverser la 
barrière hématoencéphalique. Par contre, les disparités dans les muscles et la tumeur 
trouvent leur source soit dans les différences entre les sondes (p. ex. mode de transport) ou 
entre les modes d’acquisition (p. ex. résolution spatiale moindre et bruit statistique plus 
important en TEP). Autre fait intéressant : les régions de consommation active de glucose 
ou de tyrosine (k3 élevé) sont plus limitées que les régions de perméabilité anormale (K1 
élevé pour le Gd-DTPA). La néovascularisation semble en effet précéder les cellules 
tumorales dans leur expansion. Cette hypothèse pourrait être confirmée à l’aide d’analyses 
histologiques.  
Comme l’analyse par voxel est sujette aux mêmes problèmes que l’analyse par ROI, ces 
résultats doivent être interprétés avec prudence. Les effets liés au faible rapport signal/bruit, 
au filtrage de l’image et au volume partiel (surtout en TEP) sont importants lors de 
l’analyse par voxel. De plus, il est long et difficile de mener des analyses préalables pour 
sélectionner les paramètres initiaux de l’algorithme pour chaque voxel. De telles analyses 
n’ont donc pas été faites pour l’étude par voxel et les mêmes paramètres initiaux que pour 
l’analyse par ROI ont été utilisés, ce qui a pu induire des erreurs. Finalement, rappelons que 




l’analyse par voxel. En raison des différences importantes entre les images de TEP et de 
résonance magnétique, les petites erreurs de recalage sont difficiles à détecter à l’œil, 
surtout pour le FDG, car le signal est aussi élevé dans le cerveau. Le recalage aurait été 
grandement facilité par l’utilisation de marqueurs fiduciaires. 
Réflexion sur le projet dans son ensemble 
Ce projet a apporté plusieurs éléments nouveaux : l’évaluation d’un modèle 
pharmacocinétique approprié pour la FET, l’analyse de la conversion d’AIF entre le 
Gd-DTPA et la FET ainsi que l’étude des liens entre la perfusion du Gd-DTPA et du FDG, 
ou de la FET, à l’aide de critères purement quantitatifs. Tous ces éléments sont 
interdépendants et visent à tirer des renseignements plus précis et plus spécifiques 
concernant le métabolisme du glucose ou de la tyrosine. L’évaluation des modèles 
pharmacocinétiques de la FET confirme qu’un modèle à 2 tissus, similaire à celui utilisé 
pour le FDG, est applicable et qu’il est aussi possible de recourir à l’analyse graphique si le 
but n’est pas de découpler les effets de perfusion et de métabolisme. L’analyse des 
différents types d’AIF souligne les limites de l’AIFs et les difficultés à estimer l’AIF locale 
à l’aide de l’image ou de prélèvements sanguins. La possibilité d’effectuer des conversions 
d’AIF demeure intéressante, car elle permet de limiter le nombre d’échantillons sanguins et 
les étapes de traitement. Cependant, cette conversion serait d’autant plus intéressante s’il 
était possible de convertir l’AIFRR du Gd-DTPA (plus « locale » et moins invasive que 
l’AIFs) en AIF pour la FET. Une telle conversion a été validée pour le FDG, mais pas pour 
la FET. Une meilleure méthode serait évidemment de tirer l’AIF locale des images TEP, 
mais cela exigerait un traitement d’image (p. ex. débruitage et correction de volume partiel) 
avancé dont la faisabilité n’a pas été évaluée. Quant aux comparaisons entre les paramètres 
K1, k2 et K1/k2 du Gd-DTPA et du FDG, ou de la FET, elles confirment partiellement 
l’hypothèse de départ puisqu’un certain degré de corrélation existe. Cependant, il y aura 
toujours des différences intrinsèques dans le transport des sondes qui viendront compliquer 
l’analyse. De plus, les nombreux problèmes liés au protocole expérimental et à la 
modélisation par compartiments ajoutent des variables supplémentaires. Certaines de ces 






Améliorations proposées au protocole expérimental 
De meilleurs contrôles sont absolument nécessaires pour valider les conclusions de la 
présente analyse. Parmi ces contrôles, la surveillance des effets de l’anesthésie est 
primordiale d’autant que l’expérience dure près de 2 heures et porte sur des rongeurs 
atteints d’une maladie terminale. Idéalement, la pression, la fréquence cardiaque, le taux de 
CO2 sanguin et la saturation en oxygène seraient mesurés. De plus, le choix de 
l’anesthésique (Makaryus et al., 2011) et l’utilisation éventuelle d’analgésique gagneraient 
à être étudiés. En effet, certains rats montraient des signes de douleur (fréquence 
respiratoire accélérée) liée à l’injection des sondes et réagissaient au bruit de l’IRM ce qui 
n’est pas souhaitable. La réduction ou l’élimination des prélèvements sanguins devrait être 
visée afin d’éviter l’hypovolémie, d’autant que l’AIFs ne s’impose pas clairement comme le 
meilleur choix. L’AIF dérivée d’un vaisseau sur l’image calibrée avec quelques 
prélèvements constitue une option de rechange simple et bien validée (Paolo Zanotti-
Fregonara et al., 2009). L’acquisition simultanée IRM-TEP viendrait aussi éliminer les 
variables liées au changement d’état de l’animal entre les deux séances d’imagerie (p. ex. 
les différences dans l’anesthésie ou le positionnement du sujet). Elle réduirait aussi la durée 
de l’expérience de moitié permettant de doubler le nombre de sujets étudiés (les doses de 
radiotraceur obtenues pour la journée étant plus que suffisantes). Finalement, des contrôles 
histologiques ou autoradiographiques seraient souhaitables pour appuyer les données 
d’imagerie. Des renseignements tels que la taille des tumeurs, leur emplacement ainsi que 
la présence d’inflammation ou de nécrose permettraient de mieux interpréter les données et 
pourraient guider le choix des ROI (p. ex. pour éviter les régions nécrotiques).  
Ces mesures supplémentaires auront cependant pour effet de compliquer un protocole 
expérimental déjà long et complexe. Elles demandent des outils (p. ex. pour mesurer la 
pression sanguine) qui ne sont pas nécessairement disponibles pour le petit animal dans 
notre centre de recherche et qui peuvent avoir un coût prohibitif. Elles exigent aussi des 
compétences pointues en biologie ou en techniques animalières et donc les services de 
techniciens animaliers ou d’assistants de recherche, ce qui entraîne d’autres coûts. Il n’est 




il faut évaluer si les résultats escomptés en valent la peine. Compte tenu des différences de 
transport entre le Gd-DTPA et les deux radiotraceurs étudiés ici, les corrélations entre les 
paramètres de perfusion risquent d’être imparfaites même dans les meilleures conditions 
expérimentales. Il est probablement plus intéressant de se concentrer sur la validation de la 
conversion d’AIF pour le Gd-DTPA et la FET ou la validation d’AIF dérivées de l’image. 
En effet, le choix d’une AIF qui approxime bien l’AIF « locale » et qui est minimalement 
invasive peut apporter à elle seule de grands bénéfices en recherche et en clinique.  
Il s’avère aussi important de raffiner au maximum les techniques de traitement des images 
afin de limiter les impacts négatifs sur les résultats. Cela veut dire, entre autres, utiliser des 
marqueurs fiduciaires pour faciliter le recalage et limiter la portée des filtres gaussiens pour 
éviter le mélange des signaux de tissus différents. L’acquisition d’images avec des voxels 
isotropes serait aussi souhaitable pour diminuer les impacts du filtrage tridimensionnel et 
faciliter l’étude de volumes de tissus. Pour ce qui est de l’algorithme de modélisation 
pharmacocinétique, il est possible de recourir à des analyses préalables pour sélectionner 
les paramètres initiaux comme cela a déjà été fait. Cependant, les modèles à compartiments 
seront toujours sujets à des erreurs ou des instabilités en raison de la complexité des 
algorithmes de minimisation et du besoin de sélectionner un modèle précis. Comme il est 
impossible de connaître les paramètres réels (à moins d’analyser uniquement des données 
simulées), les contrôles de qualités demeurent limités à quelques métriques comme le chi-
carré et les résidus. Les modèles graphiques seraient à privilégier, à moins de vouloir 
expressément distinguer les paramètres de perfusion et de métabolisme, car ils nécessitent 
moins d’hypothèses préalables sur la biologie et sont plus simples à appliquer (Logan, 
2000). 
Perspectives futures 
Les modèles pharmacocinétiques de la FET ont de fortes chances d’être applicables chez 
l’humain en recherche ou même en clinique étant donné qu’il s’agit d’un radiotraceur 
approuvé pour l’imagerie du gliome. Les modèles graphiques sont particulièrement 
intéressants pour l’imagerie clinque en raison de leur simplicité et de leur plus grande 
stabilité. Nombre de logiciels commerciaux d’analyse pharmacocinétique permettent 




La conversion d’AIF pourrait aussi être appliquée en clinique, quoique plus rarement, car 
elle requière deux imageries dynamiques (IRM et TEP) ce qui s’avère long et coûteux, sauf 
pour les quelques centres qui disposent d’un appareil IRM-TEP combiné. Les applications 
de recherche sont plus probables. Les AIF non invasives, ou minimalement invasives, 
dérivées de l’image ont un grand potentiel d’application en recherche chez l’humain. 
Pour ce qui est de l’analyse pharmacocinétique combinée Gd-DTPA et FDG/FET, ses 
applications sont probablement limitées en raison de la faiblesse des corrélations observées, 
de la complexité du protocole expérimental et des nombreuses sources d’erreur. Cela ne 
veut pas pour autant dire que l’idée doit être entièrement abandonnée, mais plutôt que le 
choix des sondes doit être fait avec discernement. Dans un contexte d’études 
pharmacologiques portant sur de nouvelles sondes, la possibilité de suivre une sonde 
activable en IRM et en TEP est séduisante. Si la sonde possède les mêmes caractéristiques 
de perfusion dans ses formes active et inactive, la résolution spatiale et temporelle 
supérieure de l’IRM peut certainement aider à quantifier la portion non spécifique du 
signal. Dans un tel contexte, l’utilisation d’un appareil combiné IRM-TEP s’avérerait très 
avantageuse pour limiter la durée de l’expérience et minimiser les variables. Un problème 
évident de cette approche bimodale est cependant la différence de sensibilité entre l’IRM et 
la TEP : il faudrait injecter une quantité importante de sonde non radiomarquée pour avoir 
un bon signal en IRM. Si la portion non radiomarquée est inactive, les risques de 
déclencher une réaction physiologique sont faibles, mais l’accumulation de la sonde 
pourrait quand même être modifiée par des effets de concentration. Dans ce cas, les 
données déduites en IRM ne pourraient pas s’appliquer directement si la sonde activée est 
administrée seule et en quantité beaucoup moindre. 
CONCLUSION 
Ce projet met en lumière les nombreuses opportunités offertes par la combinaison de l’IRM 
et de la TEP dans un contexte d’analyse pharmacocinétique, que ce soit pour l’extraction de 
l’AIF ou l’évaluation de la perfusion. De plus, il présente des avenues nouvelles qui 
gagneront à être explorées, comme la possibilité d’appliquer les analyses et les outils 
développés ici à des sondes bimodales. Cependant, il souligne aussi les nombreux obstacles 




conception d’un protocole expérimental approprié et la gestion de l’équipe nécessaire pour 
le réaliser constituent à eux seuls un défi de taille. De plus, les modèles utilisés pour 
déduire des renseignements quantitatifs sont une approximation d’une réalité bien plus 
complexe et il est difficile d’évaluer si les renseignements obtenus sont réalistes. Cela ne 
veut pas dire qu’il faut abandonner ces avenues de recherche, seulement qu’il faut procéder 
avec prudence et faire preuve d’un sens critique quant à la validité des résultats présentés. 
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ANNEXE 1 : FIGURES SUPPLÉMENTAIRES DE L’ARTICLE 
 
SUPPLEMENTAL FIGURE 1. Time-activity curves for the same representative region 
with different time samplings. In red (squares): with fewer time points at the beginning 
(every 40 s) and more at the end (every 5 min). In blue (circles): with fine initial temporal 
sampling (every 5 s) and coarse sampling at the end (last point is 20 min). The shapes are 
very similar and the kinetic parameters for region of interest-based analysis are comparable. 
Lengthening time frames decreases noise, which can be helpful in identifying the initial 
uptake slope. However, early frames should be short enough to show this initial slope in 
order to obtain a precise value of K1 from the compartment models (in the present case, a 1-






SUPPLEMENTAL FIGURE 2. Fit residuals from uniform and variable weighting for 
a representative animal and region of interest. The variable weighting represented the 
variance of data in each frame. The differences are minimal and there is no effect on the 
resulting kinetic parameters. Because it is difficult to estimate weights from noisy data and 
because poorly estimated weights can induce errors, uniform weighting was chosen. For 







SUPPLEMENTAL FIGURE 3. Effect of the initial parameter guesses on kinetic 
modeling for a representative animal using the 2-tissue model. A nested loop algorithm 
was used to test multiple initial guesses sets for three regions of interest. (A, B and C) 
Effect of the guesses provided to the fitting algorithm on the resulting kinetic parameter 
values (K1-vb) and on fit quality (R
2
) for the muscle, the brain and the tumor, respectively. 
Each point represents a value obtained with one of 15680 sets of guesses. For example, 
x = 1 corresponds to the first set (K1 = 0.01, k2 = 0.02, k3 = 0.01, k4 = 10−4, vb = 10−5) and 
𝑥 = 2 corresponds to the second set (K1 = 0.01, k2 = 0.02, k3 = 0.01, k4 = 10−4, vb = 𝟏𝟎−𝟒). 
Note that R
2 
is not a good metric to compare non-linear models, but it was deemed a good 
enough estimation of how a single model fits the data points. Arrows in panel (C) indicate 
results corresponding to the different initial guesses illustrated in panel (D). 
 
On graphs, points converging to the most common value give the impression of a bold 
horizontal line. More than 90% of fits returned the same kinetic parameter values (within a 
1% error margin) and had high R
2
. Considering the wide range of initial guesses tested, the 
existence of a better solution is improbable. The other ~10% of fits returned variable 
kinetic parameters and lower R
2
. In these cases, the algorithm stopped before reaching a 
better solution because the variation in the sum of squares was less than the threshold (10
-
8
), which is indicative of a local minimum. The dashed vertical lines indicate the guesses 
selected for the remaining analyses. 
(D) Example of fits (solid line) for the tumor. The dashed lines are the initial curve 
provided to the fitting algorithm. The top row shows fit with lower values of R
2
, while the 
bottom row shows fits with the highest value of R
2
. Estimation of the initial uptake slope 
and peak is the most important factor in ensuring that a fit will converge. Therefore, errors 
in estimating K1 lead to the greatest deviation from the best solution. Error in estimating 
other parameters are responsible for smaller deviations. The cyclic pattern observed on the 






SUPPLEMENTAL FIGURE 4. Effect of the initial parameter guesses on kinetic 
modeling for a representative animal using the 1-tissue model. Contrarily to the 2-tissue 
model, initial guesses have very little impact on the resulting kinetic parameters (note the 






SUPPLEMENTAL FIGURE 5. Kinetic parameters from different models for the 
cohort. The data points indicate the mean; the error bars provide the standard deviation. 
The standard error of the mean is indicated above each data point. The macroparameter is 
calculated from the 2-tissue model kinetic parameters. Results of an unpaired t-test are 
shown (*p ≤ 0.05; **p ≤ 0.01; ***p ≤ 0.001; ****p ≤ 0.0001). Generally, the paired 
(Figure 5) and unpaired t-tests agree, but the significance is lower for the unpaired t-test 
due to intersubject variability. Compared to the paired t-test, significance is lost between 
the tumor and brain for k3 of the 2-tissue model as well as K1 and k2 of the 1-tissue model 
and DV. On the other hand, significance emerges for Ki of the Patlak plot. Because of 
individual differences, each animal should be its own control whenever possible. Therefore, 
the paired t-test was deemed preferable. 
 
